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Resume 
Cette etude vise a determiner si les fascias posterieurs du dos pourraient etre a la source de 
certains maux de dos du a leur potentielle morphologie multi-articulaire a travers le corps. 
Pour verifier ceci, deux hypotheses distinctes sont etudiees. D'abord, un modele numerique 
de la colonne vertebrale est presente afin de determiner si les fascias posterieurs du dos 
peuvent contribuer significativement a la rigidite de la colonne en flexion passive. Si c'est le 
cas, les fascias pourraient possiblement devenir dans un etat ou ils seraient vulnerables a un 
traumatisme si une charge externe ou un etirement excessif depassait la limite mecanique des 
articulations de la colonne. Ensuite, la deuxieme hypothese du projet tente de determiner si 
une precontrainte du fascia posterieur du dos est possible due a sa morphologie multi-
articulaire a travers le corps. Si des modifications au niveau des configurations articulaires 
induisent des variations de precontrainte dans les fascias, cela signifierait que la rigidite des 
fascias pourrait varier considerablement du a leur caractere hyper-elastique non-lineaire. A 
l'aide d'un instrument de mesure construit dans le cadre de cette etude, des mesures de 
rigidite du genou sont comparees pour differentes configurations du torse et du cou. Sur le 
plan mecanique, seule une structure multi-articulaire traversant le dos et le genou 
simultanement pourrait expliquer une difference de rigidite observee entre les differentes 
configurations analysees. 
Les resultats obtenus a l'aide du modele theorique permettent de conclure que les fascias 
posterieurs du dos pourraient etre vulnerables a un traumatisme puisque, dans un etat 
precontraint, ils contribueraient significativement (presque 30%) a la rigidite de la colonne 
vertebrale en flexion. Une telle precontrainte pourrait etre due a plusieurs facteurs. Le 
deuxieme objectif de l'etude analyse la possibilite que cette precontrainte soit due a une 
possible fonction multi-articulaire des fascias traversant simultanement le dos et le genou. Les 
resultats de la recherche experimentale suggerent que le fascia traversant des articulations 
aussi distantes que la colonne superieure et le genou ne possede pas une fonction multi-
articulaire aussi etendue. Une etude future investiguant une possible fonction multi-articulaire 
des fascias traversant la region lombaire et la colonne superieure et/ou les membres superieurs 
est requise afin de determiner si une precontrainte des fascias posterieurs du dos est possible 
due a sa morphologie multi-articulaire. 
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Lexique 
Les termes definis dans ce lexique sont identifies par un asterisque (*) dans le texte. 
Caudal: Qui qualifie une structure qui est plus proche des pieds ou plus basse qu'une autre 
structure du corps, lorsque le sujet est en position anatomique [Office quebecois de la langue 
francaise, 2006]. 
Cranio-caudale : Orientation parallele a l'axe longitudinal du corps humain lorsque celui-ci 
est en position anatomique; orientation verticale. 
Crural: Qui se rapporte a la cuisse [Office quebecois de la langue francaise, 2006]. 
Electromyographic (EMG): Enregistrement graphique des courants electriques qui 
accompagnent l'activite musculaire ou l'inactivite en vue d'etudier un probleme moteur 
[Office quebecois de la langue francaise, 2006]. 
Raphe: Structure anatomique lin6aire resultant de l'entrecroisement de fibres provenant 
souvent de deux moities droite et gauche d'un organe et qui, de ce fait, est souvent situee sur 
la ligne mediane [Office quebecois de la langue francaise, 2006]. 
Septum : Cloison qui separe les diverses parties d'un organe ou d'une formation anatomique 




Les maux de dos font l'objet de multiples recherches depuis plusieurs annees [Day et al., 
1994]. Ceux-ci comptent parmi les problemes de sante chroniques les plus frequents au 
Canada [Schultz et Kopec, 2003], avec la region lombaire etant la plus touchee (58% des 
maux de dos) [CSST, 2007]. Selon Hicks et al (2002), quatre adultes sur cinq seront victimes 
d'au moins une crise de mal de dos a un moment donne de leur vie, et environ 85% des ces 
personnes sont enclines a souffrir de maux de dos recurrents au courant de leur vie. Les maux 
de dos represented un fardeau enorme pour la societe en termes de jours de travail manques 
et des couts directs et indirects au systeme de sante. Selon la CSST (2006), les maux de dos 
sont la principale cause d'indemnisation des travailleurs au Canada. De plus, selon Hicks et al 
(2002), les maux de dos sont la cause principale des consultations aupres des chirurgiens 
orthopediques et des neurologues aux Etats-Unis. 
Outre les causes congenitales, la majorite des maux de dos sont d'origine mecanique ou sont 
provoques par l'environnement mecanique de l'homme [Hicks et al, 2002; Tesh, 1986]. Les 
maux de dos d'origine mecanique peuvent etre diagnostiques comme etant dus, pour nommer 
quelques exemples, a de rarthrose vertebrate, a la discopathie degenerative, ou a une hernie 
discale. Cependant, selon Hicks et al (2002), la cause de certains maux de dos n'est pas 
toujours evidente. En fait, chez 85% a 90% des personnes presentant un mal de dos, aucune 
cause ne peut etre etablie [Bates, 1995; Hicks et al, 2002; La Societe d'arthrite, 2007]. De 
plus, selon Hicks et al (2002), la majorite des personnes souffrant de maux de dos ne 
consultent pas leur medecin. 
Des mesures doivent etre prises pour tenter de prevenir 1'occurrence de maux de dos dans 
notre societe. Selon Statistique Canada (2006), les facteurs qui contribuent a la dorsalgie 
comprennent le mauvais tonus des muscles, un mode de vie sedentaire, l'obesite, le 
tabagisme, une mauvaise posture et, en particulier, le soulevement de charges de facon 
inappropriee ou de charges tres lourdes. Cependant, sans une connaissance precise de 
l'etiologie des maux de dos, il est difficile de prevenir l'occurrence future de ces maux. 
L'identification des structures anatomiques vulnerables du dos et de leurs roles mecaniques 
est done essentielle a la prevention des maux de dos. 
1 
Ce projet de recherche est base sur la premisse que l'origine de certains maux de dos pourrait 
etre expliquee par des lesions aux fascias. Le fascia est un tissu conjonctif fibreux, et des 
reseaux de ceux-ci forment des membranes qui recouvrent et separent les muscles en loges 
musculaires. Une lesion a un fascia pourrait survenir s'il est soumis a un effort ou a un 
etirement excessif depassant ses capacites mecaniques. Cette condition pourrait etre atteinte si 
le fascia represente la structure qui contribue le plus a l'equilibre statique d'une articulation 
donnee qui est mise sous charge, tel que represente a la Figure 1.1. 
Figure 1.1 Segment vertebral schematise en vue laterale soumise a une charge F. 
Le premier objectif du present projet consiste a verifier, a l'aide d'un modele theorique de la 
colonne vertebrale, l'hypofhese que les fascias posterieurs du dos pourraient contribuer 
significativement a l'equilibre statique de la colonne en flexion vers l'avant. Cette hypothese 
est plausible puisque les fascias sont non seulement des tissus relativement rigides, mais 
aussi parce que les fascias posterieurs du dos possedent un tres grand bras de levier par 
rapport au centre de rotation des vertebres. De plus, la rigidite des fascias devient encore plus 
elevee lorsqu'ils sont en etat precontract. En effet, meme si le fascia ne contribue pas 
significativement a l'equilibre statique de la colonne dans une situation d'etat sans 
contraintes, il pourrait le devenir s'il est precontraint. La precontrainte ferait en sorte que le 
fascia deviendrait plus rigide et dans un etat plus pres de sa valeur de contrainte maximale. Le 
tissu deviendrait done plus vulnerable a la rupture lors de sa mise sous charge. Une telle 
precontrainte du fascia pourrait etre possible si nous elargissons notre champ d'interet pour 
considerer le corps au complet plutot que le dos uniquement. 
En effet, une particularite des fascias est qu'ils possederaient une morphologie multi-
articulaire, done ils traverseraient plus qu'une articulation [Barker et ah, 2004; Gerlach et 
Lierse, 1990; Hertling et Kessler, 2006; Myers, 2001; Vleeming et al, 1995]. Selon Myers 
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(2001) des reseaux de fascias multi-articulaires pourraient exister a travers le corps [Myers, 
2001]. En considerant cette premisse, on peut poser l'hypothese que de tels reseaux pourraient 
avoir une fonction importante dans la biomecanique des articulations, surtout en ce qui 
concerne leur stabilisation. Par exemple, certaines configurations du corps pourraient faire en 
sorte qu'un reseau de fascias se trouverait en etat precontraint. Le fascia serait alors dans un 
etat favorable a contribuer significativement a l'equilibre statique des articulations qu'il 
traverse. D nous manque cependant certaines connaissances de la biomecanique humaine 
avant de pouvoir verifier cette hypothese. 
Une facon de valider partiellement cette hypothese serait de quantifier la potentielle fonction 
stabilisatrice articulaire des fascias, par exemple, pour les fascias posterieurs du dos. Cette 
fonction peut etre verifiee en mesurant les proprietes mecaniques de 1'articulation du genou 
pour differentes configurations du torse et de la tete. En effet, puisqu'aucun muscle n'est 
multi-articulaire a travers le dos et le genou, on peut poser 1'hypothese qu'une correlation 
entre les proprietes mecaniques du genou et la configuration de la colonne serait 
necessairement due a la precontrainte d'une structure multi-articulaire passant par le genou et 
le dos. Le fascia possedant supposement une telle morphologie, il pourrait done etre en cause 
si une telle correlation existait. Le deuxieme objectif du projet consiste a verifier la fonction 
multi-articulaire des fascias posterieurs en mesurant 1'impedance mecanique du genou pour 
differentes configurations du torse et de la tete. Afin de simplifier 1'etude, seule la 
composante statique de 1'impedance est mesuree, ce qui est suffisant pour valider l'hypothese. 
Le chapitre 2 de ce memoire introduit le concept de rigidite d'une articulation puisque la 
rigidite est la propriete mecanique qui sera mesuree dans le cadre de chacun des deux 
objectifs du projet. Le chapitre 3 presente les connaissances anterieures qui ont mene a la 
definition de ce projet. Les connaissances scientifiques actuelles sur les fascias sont assez 
limitees et plusieurs articles publies manquent souvent de rigueur scientifique. Une 
interpretation des faits versus les ecoles de pensee a ete un defi constant dans la realisation de 
la revue de litterature sur le sujet. Le chapitre 3 presente cette interpretation des faits afin de 
comprendre ce qu'est un fascia et decrit 1'importance potentielle de la disposition multi-
articulaire des fascias dans la biomecanique humaine. Le chapitre 4 decrit precisement les 
objectifs du projet. Les chapitres 5 et 6 definissent les methodologies retenues pour repondre 
aux objectifs de recherche theorique et exp6rimentale respectivement. Ces chapitres sont 
suivis d'une discussion globale des resultats trouves pour chacun des objectifs. 
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CHAPITRE 2 
LA CONTRIBUTION DES FASCIAS A LA RIGIDITE D'UNE 
ARTICULATION 
Les deux objectifs du projet impliquent l'analyse des proprietes mecaniques d'une 
articulation. Ces proprietes sont le plus souvent exprimees dans la litterature par 1'impedance 
mecanique, qui comprend des proprietes elastiques, visqueuses et inertielles, si on suppose un 
comportement lineaire. 
Dans le cadre des deux objectifs du projet, seule la composante elastique de 1'impedance 
mecanique, appelee la rigidite, est analysee puisque seule une condition de statique est 
considere. La rigidite d'une articulation est definie comme etant la force induite divis6e par la 
rotation de 1'articulation, ou la resistance que 1'articulation offre a un deplacement. La rigidite 
d'une articulation est determinee par les structures rigides qui la traversent. 
Cette section d£crit premierement le concept de rigidite en rotation d'un modele representant 
une articulation uni-segmentaire. Ce concept est suivi d'une definition de la rigidite apparente 
d'un modele representant un systeme multi-segmentaire qui est plus approprie a la mesure de 
rigidite de la colonne vertebrate. Ensuite, 1'impact des proprietes mecaniques et de la 
morphologie multi-articulaire des fascias sur la rigidite des articulations est discute. 
2.1 Modeles avec structures uni-articulaires et lineaires 
Pour determiner la rigidite en rotation Ke d'une articulation, on doit evaluer la rigidite Kj de 
chaque structure traversant 1'articulation ainsi que sa distance r; par rapport au centre de 
rotation de 1'articulation. Pour bien comprendre 1'importance de ces deux parametres a 
l'estimation de la rigidite en rotation d'une articulation, le concept est d'abord represents a 
l'aide du modele simple de la Figure 2.1. Les ressorts Ki, K2 et KN represented les structures 
contribuant a la rigidite de 1'articulation telles que les complexes muscle/tendon, les ligaments 
et les fascias. Le coefficient de rigidite (ou d'elasticite) Kj de chaque structure depend des 
proprietes viscoelastiques du tissu en question (et de l'etat de contrainte, vu a la section 2.2), 











Figure 2.1 Modelisation des composantes assurant la rigidite d'une articulation. 
Par le travail virtuel, si on induit un deplacement AG au segment corporel, on peut determiner 
la rigidite en rotation Ke de 1'articulation creee par les N composantes a l'aide de 1'equation 
suivante (se referer a 1'Annexe A pour la derivation de l'equation (2.1)): 
*,=I*,r,' (2.1) 
i= i 
On remarque que Ke varie proportionnellement a la rigidite de la structure et selon le carre de 
sa distance r au centre de rotation de 1'articulation. La distance r de chaque structure 
represente done le facteur dominant a 1'evaluation de Ke selon l'equation (2.1). 
Le modele represente a la Figure 2.1 est approprie pour les articulations comportant un 
segment qui execute une rotation autour d'un centre de rotation fixe tel que pourrait etre 
considere le genou, mais cette condition ne s'applique pas a la colonne vertebrale en flexion 
ou en extension. La colonne vertebrale comporte plusieurs segments ayant chacun son propre 
centre de rotation, et un modele multi-segmentaire tel que celui represente a la Figure 2.2 









1. Configuration originate 
2. Configuration resultante de 1'application de la force F 
Figure 2.2 Modelisation d'un systeme multi-segmentaire. 
Etant donne que le modele de la Figure 2.2 comporte plusieurs articulations, la rigidite 
apparente en un point donne de la structure devient un parametre approprie pour caracteriser 
le systeme plutot que la rigidit6 en rotation. La rigidite apparente d'un systeme est definie par 
le rapport entre une force appliquee (F) et la grandeur du deplacement qui s'en suit. Ainsi, la 
rigidite apparente est donnee par l'equation 
K = F. 
apparente (*!-*„) +(yl-y0) =
 F/AX s i yi-y»-o. (2.2) 
De la meme fa9on que pour la rigidite en rotation d'une articulation decrite precedemment, il 
serait possible de demontrer que la rigidite apparente du systeme represent6 a la Figure 2.2 
varie proportionnellement a la rigidite de chacune des structures et selon le carre de leur 
distance r par rapport a l'axe defini par les centres de rotation des segments. Tel que 
mentionne plus loin, le fascia thoracolombaire posterieur est la structure du dos qui est la plus 
eloignee du centre de rotation des vertebres a part la peau. Pour cette raison, il a un grand 
potentiel pour representer une des composantes qui contribuent significativement a la rigidite 
de la colonne en flexion. La contribution du fascia a la rigidite apparente du dos sera 
determinee theoriquement dans le cadre du premier objectif du projet. 
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2.2 Modeles avec structures multi-articulaires et non-lineaires 
Les modeles de la Figure 2.1 et de la Figure 2.2 fournissent une representation simplified de la 
realite. En effet, il est important de prendre en consideration le fait que les composantes 
representees par des ressorts dans les modeles precedents sont des tissus biologiques 
(muscles, ligaments, fascias, nerfs) qui n'ont pas des rigidites lineaires. La rigidite de ces 
structures depend done de la deformation, ou de retirement prealable du specimen. 
La Figure 2.3 montre un exemple d'une courbe de contrainte d'un ligament selon sa 
deformation lors d'un test de traction. Comme e'est le cas pour les ligaments, les structures 
pouvant influencer la rigidite d'une articulation sont formees principalement de collagene. 
Leur courbe de traction devrait done ressembler a celle du ligament. Tel que montre a la 
Figure 2.3, la rigidite K du tissu represente la tangente au point d'operation. Dans la region 
lineaire de la courbe, la rigidite est constante, et cette constante est directement reliee au 
module de Young du tissu, designe par la lettre E. On peut voir que la pente de la tangente 
change dependamment oil on se trouve sur la courbe. Ce comportement non-lineaire des tissus 
biologiques explique pourquoi une structure traversant une articulation contribue d'avantage a 
sa rigidite lorsqu'elle est precontrainte. 




Figure 2.3 Courbe de traction typique des tissus conjonctifs [Nordin et Frankel, 2001]. 
Une telle precontrainte pourrait etre possible dans le cas des fascias du a leur morphologie 
multi-articulaire. En effet, le changement de configuration d'une articulation traversee par une 
structure multi-articulaire pourrait mettre sous charge cette structure, changeant ainsi sa 
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structure multi-articulaire est presentee a la Figure 2.4. Cette figure represente un modele 
agencant un systeme multi-segmentaire (colonne vertebrale) a un systeme uni-segmentaire (le 
genou). Une structure multi-articulaire est representee afin de montrer 1'impact d'une telle 












1. Configuration originale 
2. Configuration resultante de 1'application de la force F a la colonne, 
jambe fixee 
3. Configuration resultante du deplacement angulaire AG au genou, 
colonne fixee 
Figure 2.4 Structure multi-articulaire traversant le genou et le dos. 
D'apres la Figure 2.4, un changement de configuration de la colonne vertebrale et/ou du 
genou causerait une elongation de la structure multi-articulaire, de sorte qu'elle devienne 
tendue. Cette tension representerait une precontrainte de la structure, augmentant ainsi sa 
rigidite tel que decrit plus tot. Cette augmentation de rigidite aurait un impact sur la rigidite de 
toutes les articulations traversees par la structure, soit le genou et la region lombaire dans le 
cas de la Figure 2.4. 
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La litterature suggere que le fascia posterieur possederait une morphologie multi-articulaire de 
sorte qu'il est envisageable de le modeliser par la structure representee a la Figure 2.4. 
D'apres le modele de la Figure 2.4, il serait done possible de quantifier l'effet de la 
morphologie multi-articulaire du fascia en mesurant la variation de rigidite du genou pour 
differentes configurations de la colonne vertebrale. Ceci sera entrepris dans le cadre du 





Ce chapitre presente les connaissances anterieures qui ont mene a la definition de ce projet. 
Ce chapitre permettra entre autre de comprendre ce qu'est un fascia et d6crira 1'importance 
potentielle de la disposition multi-articulaire des fascias dans la biomecanique humaine. Une 
breve description de la physiologie de la colonne en flexion est d'abord presentee pour 
introduire l'hypothese que plusieurs structures rigides, et non seulement les muscles, 
contribueraient a stabiliser la colonne en flexion/extension. Une description de l'anatomie et 
de la physiologie des structures contribuant le plus a la rigidite de la colonne en flexion est 
ensuite presentee, en commencant avec les fascias. Une attention particuliere est consacree 
aux fascias puisqu'ils represented le theme principal du present projet et qu'une description 
approfondie de leur anatomie est necessaire pour bien comprendre le fondement des 
hypotheses du projet. Ce chapitre considere que le lecteur possede une connaissance 
anterieure de certaines notions d'anatomie du systeme musculosquelettique. Les proprietes 
mecaniques des structures rigides decrites dans ce chapitre seront presentees au Chapitre 5. 
3.2 La physiologie de la colonne vertebrale en flexion vers l'avant 
La contraction musculaire n'est pas entierement responsable de supporter le moment de force 
cree par le poids du torse lors de la flexion de la colonne vertebrale [Macintosh et al, 1987]. 
Au debut du mouvement de flexion, le niveau de contraction des muscles extenseurs de la 
colonne au niveau lombaire telle que mesuree par electromyographie* (EMG) augmente, mais 
diminue a mesure que Ton s'approche de la flexion maximale [Toussaint et al, 1995]. Selon 
Gracovetsky et al (1990), les signaux EMG seraient silencieux au niveau lombaire lorsque le 
moment cree par le poids du corps en flexion est maximal. Ce phenomene, nomine 
communement l'effet de « flexion-relaxation », suggere que 1'augmentation de charge au 
niveau de la colonne lors de la flexion vers l'avant serait soutenue par d'autres tissus que les 
muscles contractes de la region lombaire, soit les tissus conjonctifs tels que les fascias, les 
ligaments, et les aponeuroses des muscles. Les sections suivantes presentent l'anatomie et la 
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physiologie des structures susceptibles de contribuer a la rigidite de la colonne en flexion. 
Une attention particuliere est portee sur les fascias. 
3.3 Les fascias 
Le fascia est un tissu conjonctif present a de multiples endroits a travers le corps. Comme tout 
tissu conjonctif, les fascias sont formes principalement de collagene, qui est une proteine 
fibreuse servant a assurer la rigidite en tension des tissus [Office quebecois de la langue 
francaise, 2006]. En general, les fascias forment des membranes qui recouvrent les muscles 
(voir la Figure 3.1) et les separent en loges musculaires [Office quebecois de la langue 
francaise, 2006]. De plus, les fascias sont souvent composes de plusieurs couches plus ou 
moins epaisses qui sont formees de fibres a orientations differentes. Ces couches peuvent etre 
attachees ensemble ou non. Les caracteristiques morphologiques des fascias varient selon la 
region du corps ou ils se trouvent. 
Figure 3.1 Illustration d'une structure musculaire et son fascia [Nigg et Herzog, 
1999]. 
Les fascias forment des structures complexes. En effet, les fascias entourant les muscles sont 
souvent rapportes par la litterature comme etant continus avec d'autres fascias et d'autres 
tissus conjonctifs et muscles. De plus, les termes « fascia », « aponevrose », et meme un 
terme plus general comme « tissu conjonctif » sont souvent interchanges selon differentes 
sources dans la litterature. L'aponevrose se distingue du fascia puisqu'elle represente le tissu 
11 
qui attache les fibres musculaires au tendon du muscle [Finni et al, 2003 Aug], done il est 
intrinseque au muscle, tandis que le fascia est en peripheric du muscle et est generalement 
plus epais. La nomenclature pour designer les differents tissus conjonctifs du corps est 
neanmoins souvent imprecise. L'anatomie complexe des fascias fait en sorte que ses roles 
specifiques dans la physiologie et la biomecanique articulaire ne sont pas encore clairement 
definis. 
En effet, les roles du fascia dans la physiologie ont longtemps ete considers comme etant 
negligeables. Par exemple, meme aujourd'hui, la plupart des illustrations dans les volumes 
d'anatomie omettent les fascias dans lews representations anatomiques. De plus, lorsque les 
fascias sont representes, ceux-ci sont montres comme une seule epaisseur de fibres ayant une 
orientation homogene. D'apres des etudes anatomiques, ces illustrations ne represented pas la 
realite [Myers, 2001]. Plus recemment, des etudes faites sur les fascias ont permis d'eclaircir 
quelques concepts par rapport aux roles possibles que possederait ce tissu dans la physiologie 
humaine. Le Tableau 3.1 resume les principaux roles des fascias definis selon Hertling et 
Kessler (2006). 
TABLEAU 3.1 LES PRINCIPAUX ROLES DU FASCIA [HERTLING ET KESSLER, 
2006] 
1 Fournir des origines et insertions aux muscles. 
2 Sert de recouvrement elastique pour les muscles. 
3 Former des bandes specialises servant a maintenir d'autres tissus. 
4 Fournir des passages pour les vaisseaux sanguins et les nerfs. 
5 Permettre le glissement de certaines structures par rapport a d'autres. 
Assister la stabilisation et permettre le mouvement initie par l'activite musculaire (agit 
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comme un harnais qui convertit l'energie generee par les sarcomeres). 
En 1981, une etude par Garfin et al portant sur 1'influence du fascia sur la pression 
intramusculaire et les forces presentes avant et apres la contraction musculaire, supporte le 
dernier role du tissu conj onctif mentionne au Tableau 3.1. Garfin et al (1981) suggerent que la 
presence du fascia est importante pour le developpement de la tension et de la pression 
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musculaire. Les resultats de leurs experiences sur le tibia de chien suggerent qu'un muscle 
libere de son fascia produirait 15% moins de force en contraction et que sa pression intra-
compartimentale serait reduite de 50% [Garfin etal, 1981]. 
Lors d'une revue d'articles portant sur la transmission de force du muscle squelettique, 
Trotter (1993) suggere que les fibres musculaires ne sont pas de simples unites independantes, 
mais interagissent avec le tissu conjonctif qui les entoure. Faisant suite a cette hypothese, un 
groupe de recherche mene par Huijing (1999) a determine, a l'aide d'etudes sur des rats, que 
la force transmise par un muscle en contraction est differente au niveau de chacun des deux 
tendons (proximal et distal) qui attachent celui-ci a l'os. Cette decouverte suggere que la 
balance de la force entre les deux tendons serait transmise du muscle aux tissus conjonctifs 
extra-musculaires [Huijing, 1999]. Ce phenomene est communement appele la transmission 
de force myofasciale. 
Des etudes menees par Vleeming (1995) et plus recemment par Barker (2004) sur des 
cadavres humains suggerent que les fascias pourraient transmettre des charges d'une region 
du corps a une autre. En effet, ces chercheurs ont entrepris des experimentations impliquant 
des tractions a plusieurs endroits du fascia thoracolombaire (recouvre les muscles inferieurs 
du dos) de cadavres dans le but d'observer les consequences de ces tractions sur des fascias et 
des muscles distaux [Barker et al, 2004; Vleeming et al, 1995]. Les resultats de l'etude de 
Vleeming et al (1995) suggerent, entre autres, qu'il existerait un couplage entre le muscle 
gluteus maximus et le muscle latissimus dorsi via le fascia thoracolombaire [Vleeming et al., 
1995]. De plus, d'apres une etude anatomique du fascia thoracolombaire, Barker et al (2004) 
suggerent qu'il est raisonnable de conclure que le fascia permet la transmission de charges 
entre la region cervicale, le dos, et les membres inferieurs [Barker et Briggs, 1999]. Selon 
Barker et al (2004), 1'interaction entre les muscles et les fascias pourrait avoir un impact sur 
la physiologie des mouvements inter-segmentaires. Pour aller un peu plus loin, Barker et al 
(2004) suggerent meme que certaines douleurs lombaires chroniques pourraient etre causees 
par les fascias qui formeraient un conduit anatomique entre le bas du dos et les membres 
superieurs et le cou. 
La structure multi-articulaire des fascias qui est suggeree par les etudes mentionnees ci-haut 
est le theme d'un livre intitule « Anatomy Trains » par Myers (2001). Dans ce livre, Myers 
suggere que les fascias sont organises en reseaux traversant le corps d'une extremite a 1'autre, 
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tout en encapsulant des muscles le long du trajet. Les fascias formeraient ainsi des systemes 
rigides a travers le corps que Ton pourrait appeler des complexes fasciculaires. Un complexe 
fasciculaire comprendrait un reseau de fascias, certains tissus attaches a ce reseau (tel que des 
muscles), et les articulations que ce reseau traverse. 
Myers utilise des bandes en peripheric des muscles pour modeliser les reseaux de fascias. 
Deux exemples de ces reseaux qui impliquent la region sacro-lombaire du dos sont illustres a 
la Figure 3.2. La Figure 3.2 (a) montre un reseau qui debute sur la tete, passe par la region 
lombaire, et se termine au bout des orteils. La Figure 3.2 (b) montre un reseau qui debute aux 
vertebres cervicales, mais qui est situe plus profondement, et qui se separe en deux sections. 
Une des sections croise vers l'avant du thorax, et 1'autre section passe par la region lombaire. 
Ensuite, les deux sections se rejoignent derriere le genou et se terminent au niveau du talon. 
(a) (b) 
Figure 3.2 Exemples de reseaux de fascias [Myers, 2001]. 
L'etude de Myers (2001) suggere que le fascia n'est pas qu'une simple enveloppe pour le 
muscle, mais qu'il pourrait avoir une fonction dans la biomecanique des articulations du corps 
grace a sa morphologie multi-articulaire. 
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Les sections qui suivent presentent l'anatomie de certains groupes de fascias qui pourraient 
faire partie de tels complexes fasciculaires. Les fascias presentes sont le fascia nuchal, le 
fascia thoracolombaire et les fascias des membres inferieurs. Ces groupes de fascias sont 
relativement connus dans la litterature puisque plusieurs chercheurs les soupconnent de 
posseder une ou des fonctions importantes dans la biomecanique humaine. lis sont presentes 
dans ce rapport parce que les objectifs de ce projet pourraient possiblement eclairer des 
aspects pertinents a leur role dans la biomecanique multi-articulaire. Une attention particuliere 
est portee sur le fascia thoracolombaire puisque c'est le fascia qui a attire le plus d'attention 
dans la litterature par rapport a son role potentiel de soutenir le moment cause par le torse en 
flexion. 
3.3.1 Le fascia nuchal 
Une etude par Mercer et Bogduk (2003) decrit en details l'anatomie du fascia nuchal. II est 
decrit comme etant compose de deux parties distinctes: un raphe* dorsal, et un septum* 
separant les muscles posterieurs du cou en deux compartiments lateraux (voir la Figure 3.3). 
Le fascia nuchal est souvent nomine ligamentum nuchae dans la litterature anatomique, mais 
Mercer et Bogduk (2003) suggerent que ceci est une fausse appellation puisque le fascia 
nuchal n'attache pas directement un os a un autre. Quelques etudes suggerent par contre que 
le ligamentum nuchae serait le remplacement ou la continuation superieure des ligaments 
supraspinaux et/ou interspinaux [Mercer et Bogduk, 2003]. La litterature considere 
generalement que le role du fascia nuchal est de stabiliser la tete et la colonne cervicale. En 
effet, grace a son long bras de levier par rapport au centre de rotation des vertebres, le raphe 




Right lateral view 
Figure 3.3 Le fascia nuchal en vue laterale [Netter, 1994]. 
Selon Mercer et Bogduk (2003), la partie septum du fascia suit la ligne mediane mais n'est 
pas solidement attachee aux vertebres cervicales, sauf au niveau de l'os occipital et de la 
septieme vertebre cervicale (C7). Le raphe dorsal est forme par la convergence des tendons 
des muscles de la portion cervicale du muscle trapezius superficiellement, et plus 
profondement par les muscles splenius capitis et rhomboideus minor (voir l'Annexe B pour 
l'emplacement de ces muscles). D'ailleurs, Mercer et Bogduk (2003) suggerent que les 
muscles splenius capitis et rhomboideus minor sont couples via le raphe dorsal du fascia 
nuchal. De plus, selon Bogduk et Macintosh (1984), le fascia recouvrant le muscle splenius 
serait continu avec la couche posterieure du fascia thoracolombaire (FTL). Ceci suggere que 
le FTL posterieur et le fascia nuchal seraient fusionnes au niveau du muscle splenius (voir 
l'Annexe B pour l'emplacement de ce muscle). 
16 
3.3.2 Le fascia thoracolombaire (FTL) 
Le fascia thoracolombaire (FTL) est un systeme de tissus conjonctifs particulierement denses 
qui enveloppent les muscles extenseurs du dos. Le FTL est mieux developpe dans la region 
lombaire, ou il se divise en trois couches distinctes : la couche posterieure, la couche du 
milieu, et la couche anterieure (voir la Figure 3.4). Selon Tesh (1986), la couche anterieure du 
FTL est tres mince et ne possederait pas un role significatif dans la biomecanique de la 
colonne en flexion du a son petit bras de levier par rapport au centre de rotation des vertebres. 
Pour cette raison, le present chapitre se concentre sur les caracteristiques des couches du 
milieu et posterieure du FTL seulement. 
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Figure 3.4 Fascias de la region lombaire [Netter, 1994]. 
3.3.2.1 La couche du milieu du FTL 
La couche du milieu du FTL est attached aux apophyses transverses et aux ligaments 
intervertebraux au niveau lombaire. Superieurement, la couche du milieu est attachee a la 
douzieme cote ainsi qu'au ligament lombocostal, qui est un ligament reliant la douzieme cote 
a l'apophyse transverse de la vertebre LI. La couche du milieu est plus epaisse a son ancrage 
aux vertebres. Lateralement, la couche rejoint et s'attache a la couche superficielle du FTL via 
le raphe lateral. 
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Le raphe lateral constitue la jonction entre les aponevroses des muscles transversus abdominis 
et obliquus abdominis avec toutes les couches du FTL. Le raphe lateral est decrit par Bogduk 
et Macintosh (1984) comme etant une couche dense et fibreuse d'environ 7 cm de long dans 
l'orientation cranio-caudale*. Elle est situee entre la crete iliaque et la I2ieme cote, a la bordure 
laterale des muscles erector spinae (ES) (voir la Figure 3.4). Le raphe lateral sert non 
seulement d'ancrage, mais permettrait egalement la transmission de charges entre les 
differentes structures qui s'y attachent [Barker et al, 2006]. 
Barker et al (2006) ont d'ailleurs determine que la couche du milieu du FTL contribue 
significativement a la rigidite de la colonne lombaire en flexion lorsqu'une tension laterale lui 
est imposee. Le montage experimental de Barker et al (2006) est montre a la Figure 3.5. Selon 
Barker et al (2006), la tension laterale pourrait provenir de la contraction des muscles 
transversus abdominis qui sont attaches au fascia via le raphe lateral. 
Figure 1, Equipment setup: side and front views with specimen 
embedded in dental piaster in situ. Compressive loads were ap-
plied 3 cm in front of or behind the segment's instantaneous axis 
of rotation to produce flexion or extension, while 20 N tension was 
applied to the TrA aponeurosis on alternate tests. . 
Figure 3.5 Montage experimental pour mesurer la rigidite d'un segment vertebral [Barker 
etal, 2006]. 
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3.3.2.2 La couche posterieure du FTL 
La couche posterieure du FTL possede plusieurs attachements a part le raphe lateral 
mentionne ci-haut. Selon Tesh (1986), la couche posterieure du FTL s'attache medialement 
aux apophyses spinales des vertebres thoraciques, lombaires, et sacrales, sauf entre L3 et S3, 
ou le fascia serait multi-articulaire (Figure 3.7). Tesh (1986) suggere que le FTL posterieur 
possede aussi un attachement aux ligaments supraspinaux et interspinaux, et qu'une certaine 
relation biomecanique existerait entre le fascia et ces ligaments. Inferieurement, le FTL 
posterieur est attache aux cretes iliaques, a l'origine du ligament sacrotubereux, et serait 
egalement continu avec le muscle biceps femoris [Vleeming et ah, 1995]. Superieurement, le 
FTL post6rieur serait continu avec l'aponevrose du muscle latssimus dorsi [Barker et Briggs, 
1999; Bogduk et Macintosh, 1984; Vleeming et al, 1995], avec le muscle rhomboideus 
[Barker et Briggs, 1999], avec l'aponevrose du muscle splenius [Bogduk et Macintosh, 1984], 
et avec le fascia nuchal [Hertling et Kessler, 2006]. D'autre part, Bereznick et al (2002) 






Figure 3.6 Vue posterieure du bassin [Netter, 1994]. 
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Figure 3.7 L'attachement du FTL posterieur a la ligne mediane [Tesh, 1986]. 
La couche posterieure du FTL comprend trois epaisseurs ayant des fibres a orientations 
differentes, formant une structure ressemblant a un filet tel que represente a la Figure 3.8. 
Tesh (1986) suggere que les differentes epaisseurs ne sont pas attachees solidement 
ensemble, mais que quelques fibres seulement s'entrelacent entre les epaisseurs. D'ailleurs, 
Bogduk et Macintosh (1984) suggerent que le fascia serait libre et mobile par-dessus les 
muscles du dos, ce qui laisse croire que le FTL posterieur pourrait etre consid6re comme etant 
multi-articulaire sur toute la longueur de la colonne. Entre SI et L5, l'epaisseur profonde du 
FTL posterieur est attachee aux longs tendons des muscles erector spinae [Bogduk et 
Macintosh, 1984; Tesh, 1986] qui forment une structure communement appelee l'aponevrose 
des erector spinae. Une description anatomique de l'aponevrose des erector spinae est 
presentee a la section 3.4.1. 
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Figure 3.8 Orientation des fibres des differentes epaisseurs du FTL posterieur [Tesh, 
1986]. 
Une des caracteristiques du FTL posterieur qui attire le plus 1'attention des chercheurs en 
biomecanique est le fait qu'il a le plus grand bras de levier de tous les tissus rigides du dos par 
rapport au centre de rotation des vertebres [Barker et Briggs, 1999; McGill et Norman, 1988]. 
En effet, selon Toussaint et al (1995), son bras de levier serait de 8,5 cm au niveau 
thoracique, et de 7,1 cm au niveau lombaire. Cette caracteristique, en plus de l'anatomie 
particuliere et de la rigidite surprenante du tissu, a donne lieu a plusieurs etudes s'interessant 
aux fonctions potentielles du FTL posterieur dans la biomecanique. 
Une fonction possible du FTL qui fait l'objet de controverse dans la litterature est son 
potentiel a resister au moment cause par la flexion de la colonne vers l'avant. Plusieurs 
mecanismes possibles par lesquels le FTL posterieur serait mis sous charge sont proposes 
dans la litterature. Quelques uns de ceux-ci sont decrits ici-bas. 
Gracovetsky et al (1985) proposent que le fait que les fibres du FTL posterieur soient 
disposees en filet suggere que le fascia pourrait avoir des proprietes biaxiales, c'est a dire 
qu'une tension laterale au tissu pourrait etre transferee en une tension longitudinale. Cette 
propriete favoriserait le rapprochement des apophyses spinales auxquelles le fascia est attache 
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[Farfan, 1995] lorsque celui-ci est charge lateralement. Gracovetsky et al (1985) ont elabore 
un modele afin de determiner le gain de ce mecanisme, qu'il definit comme etant le quotient 
entre la tension longitudinale et la tension laterale fournie au fascia (Figure 3.9). Gracovetsky 
et al (1985) suggerent que le gain du FTL varierait de 1 a 5 dependamment de la valeur de la 





Gain = Tension longitudinale (T) 
Tension laterale (P) 
Figure 3.9 Principe de gain du FTL posterieur [Gracovetsky et al, 1985]. 
Selon la litterature, la tension lateiale P imposee au FTL pourrait etre produite par deux 
mecanismes. Premierement, selon Hukins et al (1990), le FTL posterieur formerait une gaine 
servant a restreindre l'expansion radiale des muscles extenseurs de la colonne lorsqu'ils se 
contractent. Selon ce mecanisme connu sous le nom d' amplification hydraulique, les couches 
posterieure et centrale du FTL seraient mises sous-charge puisqu'elles equilibreraient les 
contraintes dues a l'expansion radiale du muscle. Selon Hukins et al (1990), la restriction 
radiale des muscles extenseurs du dos aurait egalement l'effet d'augmenter lew tension axiale 
lors de la contraction, ce qui contribuerait d'autant plus a resister au moment cause par le 
torse en flexion. Deuxiemement, tel que mentionne plus tot, la pression intra-abdominale 
causee par la contraction des abdominaux s'ajouterait a Taction des erector spinae en 
contraction pour augmenter la mise sous charge du FTL posterieur via le raphe lateral (Figure 
3.10) [Gracovetsky et al, 1977; Gracovetsky et al, 1985; Hukins etal, 1990]. 
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Figure 3.10 Les effets de la pression intra-abdominale et de la pression intra-
compartimentale sur le fascia thoracolombaire [Tesh, 1986]. 
Selon Macintosh et Bogduk (1987) et McGill et Norman (1988), le potentiel du FTL 
posterieur a generer un moment d'extension du torse du a une tension laterale imposee au 
FTL posterieur n'est pas significatif. En effet, Macintosh et Bogduk (1987) suggerent que les 
attachements anatomiques entre les muscles des abdominaux et le FTL posterieur ont ete mal 
evalues par Gracovetsky et al (1985). Macintosh et Bogduk (1987) et McGill et Norman 
(1988) mentionnent cependant que d'autres mecanismes par lesquels le FTL posterieur 
contribuerait a contrer le moment de flexion du tronc ne devraient pas etre exclus. 
Justement, selon Barker et al (1999), le fascia n'aurait meme pas besoin d'etre mis sous 
charge lateralement pour contribuer a resister a la flexion du torse. En effet, selon Barker et al 
(1999), le FTL posterieur est automatiquement mis sous tension lors de la flexion de la 
colonne puisque la distance entre ses attachements aux apophyses spinales juxtaposees 
augmente. Ceci sera verifie a l'aide du modele de la colonne vertebrate presente au Chapitre 
5. La contribution du FTL posterieur a resister au moment de flexion serait done une fonction 
de la grandeur de son bras de levier par rapport au centre de rotation des vertebres, de ses 
proprietes mecaniques, et de ses relations biomecaniques avec d'autres structures. 
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Selon Toussaint et al (1995), une relation biomecanique entre le FTL posterieur et les muscles 
extenseurs du dos pourrait eclaircir le phenomene de flexion-relaxation decrit a la section 3.2. 
En effet, Toussaint et al (1995) suggerent que le moment d'extension fourni par les erector 
spinae au niveau lombaire est pris en releve par les erector spinae du niveau thoracique, ce 
qui expliquerait pourquoi les erector spinae au niveau lombaire deviennent passifs lors de la 
flexion de la colonne. Cette transition de l'effort serait due a l'anatomie particuliere du FTL 
posterieur. 
En effet, d'apres Macintosh et Bogduk (1987), les fibres musculaires des erector spinae au 
niveau thoracique seraient attachees aux apophyses spinales des vertebres lombaires via le 
fascia thoracolombaire [Macintosh et Bogduk, 1987]. Les fibres des erector spinae au niveau 
thoracique pourraient done fournir un moment d'extension a L5/S1 qui serait independant de 
l'activite des fibres musculaires des erector spinae de la region lombaire [Toussaint et al, 
1995] puisque la charge serait supportee par le fascia thoracolombaire. 
Selon Toussaint et al (1995), la transition d'activite des erector spinae de la region lombaire a 
thoracique est tout a fait pertinente sur le plan fonctionnel. Premierement, la direction des 
fascicules des erector spinae est verticale au niveau thoracique tandis qu'elle est oblique au 
niveau lombaire, indiquant que les fascicules thoraciques sont bien orientes pour fournir un 
effort longitudinal au corps. Deuxiemement, le bras de levier du fascia thoracolombaire est 
plus grand au niveau thoracique (8,5 cm) compare au niveau lombaire (7,1 cm au niveau de 
L5/S1) [Toussaint et al, 1995]. Cette morphologie fait en sorte que les erector spinae de la 
region lombaire devraient fournir un couple plus eleve que ceux de la region thoracique pour 
une meme charge, ce qui explique pourquoi le corps « choisit » 1'option la plus facile pour 
supporter la charge. L'instant de transition entre l'effort des erector spinae lombaires a 
thoraciques serait defini par le moment ou le fascia thoracolombaire et les ligaments spinaux 
posterieurs sont mis sous charge. 
D'ailleurs, une etude par Callaghan et Dunk (2002) suggere que le phenomene de flexion-
relaxation serait observe a un degre de flexion moins eleve pour la position assise compare a 
debout puisque les tissus passifs supportant la charge seraient en etat precontraint en position 
assise. Cette precontrainte serait due a la configuration de rotation posterieure du bassin en 
position assise. De plus, la precontrainte des tissus passifs serait plus elevee en position assise 
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affaissee. Callaghan et Dunk (2002) suggerent que la mise en charge des tissus passifs de la 
region lombaire pourrait entrafner une deformation permanente de ces tissus pouvant 
expliquer certaines douleurs lombaires. 
La precontrainte, ou la mise sous charge du FTL posterieur est un facteur qui pourrait 
egalement expliquer certains mecanismes pathologiques aigus. Bien que toutes les etudes 
decrites dans cette section suggerent que le FTL posterieur puisse devenir en etat precontraint, 
peu d'etudes s'attardent a 1'importance de cette consequence sur la biomecanique de la 
colonne en flexion. Tel que discute plus tot, une precontrainte du fascia change la rigidite du 
tissu, ce qui change inevitablement les proprietes mecaniques de la colonne en flexion. Tel 
que suggere par Vleeming et al (1995) et Barker et al (2004), une precontrainte du FTL 
posterieur pourrait provenir de mouvements d'autres segments corporels. 
3.3.3 Les fascias du membre inferieur 
Gerlach et Lierse (1990) suggerent que certains fascias du membre inferieur formeraient des 
systemes uniformes qui pourraient transmettre et distribuer des charges. Selon eux, le fascia 
lata, le fascia crural*, la bandelette iliotibiale et les septums intermusculaires seraient les 
fascias qui feraient partie d'un tel systeme. Certains de ces elements propres a la cuisse sont 
montres a la Figure 3.11. Dans le cadre de leur etude, Gerlach et Lierse (1990) ont elabore des 
schemas representant les directions des fibres de collagene formant les differents fascias. Un 
exemple de ceux-ci pour les fascias posterieurs de la jambe est represents a la Figure 3.12. 
Selon eux, par un mecanisme semblable a 1'amplification hydraulique decrit precedemment, 
le systeme de fascias du membre inferieur serait precontraint lorsque les muscles de la jambe 
sont contractes. 
Bien que dans leur etude Gerlach et Lierse (1990) ne fassent pas reference a un attachement 
possible entre les fascias du membre inferieur et le fascia thoracolombaire, des informations 
dans la litterature laissent croire qu'un certain lien entre ces structures serait possible. Ce lien 
ne serait pas necessairement seulement compose de tissus conjonctifs, mais pourrait 
egalement comprendre des muscles. En effet, d'apres des etudes faites par Huijing (1999) sur 
la transmission de force, les muscles et les tissus conjonctifs (dont les fascias) qui les 
entourent peuvent etre considered comme etant en parallele ou en serie. Une tension au FTL 
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pourrait done possiblement etre transmise aux muscles de la jambe via certains ligaments du 
bassin qui servent d'attachement a ces deux structures. 
Fascia lata • Anterior 
















Figure 3.12 Orientation des fibres des fascias de la face posterieure du membre inferieur 
[Gerlach et Lierse, 1990]. 
Un manque d'informations anatomiques et physiologiques du corps humain fait en sorte 
qu'un complexe fasciculaire multi-articulaire ne peut pas etre concretement identifie entre le 
dos et les membres inferieurs. En effet, la complexity des liens entre les fascias et les tissus 
auxquels ils sont attaches rend lew caracterisation directe difficile a ce jour. Pour cette raison, 
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d'autres methodes que 1'observation anatomique sont requises pour tenter de determiner si les 
fascias possedent une fonction multi-articulaire dans la biomecanique. Le deuxieme objectif 
de ce projet etudie une de ces methodes. 
3.3.4 Histologic des fascias 
Certaines etudes proposent que les fascias pourraient etre innerves [Hertling et Kessler, 2006; 
Yahia et al, 1992]. Des etudes histologiques sur le fascia thoracolombaire ont determine que 
le tissu fascial comporte des corpuscules de Pacini et de Golgi-Mazzoni [Stilwell, 1957]. Une 
etude histologique du fascia thoracolombaire effectuee par Yahia en 1992 suggere que le tissu 
comporte egalement des corpuscules de Ruffin. Ces trois types de corpuscules sont des 
mecanorecepteurs proprioceptifs et se retrouvent habituellement a la jonction du muscle et du 
tendon. Les corpuscules de Pacini par exemple sont sensibles a la tension dans les cellules 
musculaires. 
La d6couverte de mecanorecepteurs dans le tissu fascial a recemment mene a plusieurs 
hypotheses sur la possibilite que le fascia puisse comporter des cellules contractiles puisque 
ces deux elements sont habituellement conjugues. Dans le cadre d'une etude pour determiner 
les proprietes mecaniques du tissu fascial en tension, Yahia et al (1992) suggerent que le tissu 
fascial devient plus rigide avec le temps s'il est charge en tension sur plusieurs repetitions. 
Cette etude a servi de bougie d'allumage aux travaux effectues par un groupe de recherche 
men6 par Schleip (2005). Celui-ci suggere que le fascia pourrait se contracter afin d'ajuster sa 
rigidite a l'effort, ce qui aurait un impact sur la rigidite des articulations [Schleip et al, 2005]. 
Bednar et al (1995) ont egalement entrepris une etude histologique sur le fascia 
thoracolombaire en comparant Phistologie d'echantillons de FTL de patients pathologiques 
souffrant de douleurs lombaires chroniques a des echantillons provenant de patients normaux. 
Contrairement a Yahia et al (1992), Bednar et al (1995) n'ont pas trouve d'organes 
appartenant au systeme neuronal dans ses echantillons. Plutot, Bednar et al (1995) ont 
determine la presence de foyers de calcification ultramicroscopiques dans les echantillons 
pathologiques mais pas dans les echantillons normaux. Selon Bednar et al (1995), le tissu 
pathologique comporterait aussi des signes de degenerescence. Ces resultats suggerent que le 
FTL des sujets ayant des douleurs lombaires chroniques aurait subi d'anciennes lesions. 
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Des observations faites par Dittrich 1964 suggerent d'ailleurs que le FTL posterieur pourrait 
se dechirer. En effet, ces observations sont basees sur des chirurgies faites sur des sujets se 
plaignant de maux de dos chroniques. Selon Dittrich (1964), des dechirures au FTL posterieur 
seraient causees par une contraction soudaine du gluteus maximus auquel le fascia s'attache. II 
suggere que le fascia se romprait a l'endroit ou il est le plus faible. 
3.4 Les autres structures contribuant a la rigidite de la colonne en flexion 
3.4.1 Les muscles 
Les muscles qui pourraient contribuer le plus a la rigidite de la colonne en flexion passive 
sont les muscles extenseurs de la colonne. Les principaux muscles extenseurs qui sont mis 
sous tension lors de ce mouvement sont les erector spinae (ES), le splenius capitis, le 
semispinalis, ainsi que le multifidus. Les ES sont formes par plusieurs muscles possedant des 
attachements a tous les niveaux de la colonne. Les muscles formant les erector spinae sont 
V illiocostalis, le longissimus et le spinalis (voir 1'Annexe B pour 1'emplacement de ces 
muscles). Une particularite de ces muscles est la presence de l'aponevrose des erector spinae 
qui les recouvre dans la region lombaire. 
Du a son attachement avec le FTL posterieur, une attention speciale est portee sur 
l'aponevrose des muscles erector spinae. L'aponevrose des ES est formee par l'agregation 
des longs tendons des fascicules superieurs qui s'attachent au niveau du sacrum [Macintosh et 
Bogduk, 1987]. Au niveau thoracolombaire, cette gaine recouvre tous les muscles profonds 
du dos et, selon Macintosh et Bogduk (1987), elle serait mobile et done pourrait glisser a la 
surface des muscles qu'elle recouvre. 
Bien qu'il existe d'autres muscles qui contribuent plus ou moins a la rigidite de la colonne en 
flexion passive, seulement les muscles mentionnes ici-haut sont considered dans cette etude 
puisqu'ils sont les plus massifs. La justification de cette condition sera discut£e au Chapitre 5. 
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3.4.2 Les ligaments 
Selon la litterature, les ligaments qui pourraient contribuer le plus a la rigidite de la colonne 
en flexion sont les ligaments supraspinaux, interspinaux, le ligament longitudinal posterieur, 
et le ligament jaune (ligamentum flavum) [Pintar et ah, 1992]. La Figure 3.13 montre la 
position et les attachements de ces ligaments entre deux vertebres lombaires. Ces ligaments 
sont presents a tous les niveaux de la colonne sauf au niveau cervical. De plus, le ligament 
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Figure 3.13 Ligaments paraspinaux [Pearcy, 1979]. 
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3.4.3 Les autres structures 
Une des structures qui est considered dans le cadre du premier objectif du projet est la moelle 
epiniere. Bien que celle-ci ne possede pas un grand bras de levier par rapport au centre de 
rotation des vertebres, certains professionals dans le domaine de la readaptation suggerent 
que celle-ci contribuerait a la rigidite de la colonne en flexion. L'hypothese que celle-ci puisse 
contribuer de facon mecanique a la rigidite de la colonne est verifiee a l'aide du modele de la 
colonne vertebrate presente dans le cadre du premier objectif du projet. 
D'autres structures que celles mentionnees ici-haut sont mises sous charge lors de la flexion 
de la colonne vers l'avant, mais celles-ci ne seront pas considerees dans le cadre de cette 
etude. Ces structures sont certains vaisseaux sanguins et la peau. Du a une rigidite et/ou a un 
bras de levier trop faibles, une 6valuation preliminaire a determine que ces structures ne 
contribuent pas assez a la rigidite de la colonne en flexion pour etre considerees dans le cadre 
de ce projet. 
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CHAPITRE 4 
OBJECTIFS DU PROJET 
Chacun des objectifs de ce projet de recherche comporte une hypothese particuliere a verifier. 
Le premier objectif consiste en une etude theorique, et le deuxieme consiste en une etude 
experimentale. Les methodologies associees a chaque objectif sont presentees aux Chapitres 5 
et6. 
4.1 Recherche theorique : objectif 1 
Le premier objectif du projet consiste a verifier, a l'aide d'un modele theorique de la colonne 
vertebrate, l'hypothese que les fascias posterieurs du dos pourraient contribuer 
significativement a l'equilibre statique de la colonne en flexion passive. Si cette hypothese est 
exacte, le fascia pourrait potentiellement atteindre sa limite mecanique en tension si la 
colonne est soumise a une charge qui depasse ses capacites. 
Meme si le fascia ne contribue pas significativement a l'equilibre statique de la colonne dans 
une certaine configuration du corps, il pourrait possiblement le devenir s'il est precontraint 
avant une mise sous charge externe ou un etirement excessif. La precontrainte ferait en sorte 
que le fascia deviendrait plus rigide et dans un etat plus pres de sa valeur de contrainte 
maximale. Le tissu deviendrait done plus vulnerable a la rupture. Une telle precontrainte du 
fascia pourrait etre possible si nous elargissons notre champ d'interet pour considerer le corps 
au complet plutot que le dos uniquement. Ce concept represente le fondement du second 
objectif du projet. 
4.2 Recherche experimentale : objectif 2 
Le deuxieme objectif du projet consiste a verifier l'hypothese que le fascia posterieur du dos 
pourrait etre precontraint du a une fonction multi-articulaire des fascias traversant le dos et les 
membres inf6rieurs. La methode entreprise pour verifier cette hypothese consiste a verifier 
experimentalement si la rigidite de 1'articulation du genou change pour differentes 
configurations du torse et de la tete. En effet, puisqu'aucun muscle n'est multi-articulaire a 
travers le dos et le genou, on peut poser l'hypothese qu'une correlation entre la rigidite du 
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genou et la configuration de la colonne serait necessairement due a la precontrainte d'une 
structure multi-articulaire traversant simultanement le genou et le dos. Tel que decrit a la 
section 3.3, le fascia pourrait possederait une telle morphologie, done il pourrait etre en cause 
si une telle correlation est determinee. 
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CHAPITRE 5 
RECHERCHE THEORIQUE : OBJECTIF 1 
Le premier objectif du projet consiste a determiner si les fascias posterieurs du dos peuvent 
contribuer signiflcativement a la rigidite de la colonne vertebrate en flexion. A l'aide d'un 
modele construit sur MSC.ADAMS/View, la rigidite apparente de la colonne en flexion peut 
etre determinee. II est ensuite possible de determiner la contribution de chaque structure rigide 
a la rigidite apparente de la colonne pour verifier si le fascia contribue de fa9on significative a 
celle-ci. Une methodologie de validation du modele theorique est presentee a 1'Annexe E. 
Un modele represente le plus souvent une simplification de la realite. Des hypotheses et 
approximations conservatrices sont done necessaires pour que les differents resultats obtenus 
soient pertinents. Une approximation conservatrice implique que, lors du choix de la valeur 
d'un parametre a introduire au modele, la valeur est choisie en considerant des facteurs qui ne 
sont pas favorables au resultat espere. Le resultat espere dans le cas present est la 
determination que le fascia contribue signiflcativement a la rigidite de la colonne en flexion. 
5.1 Description generate du modele 
Le modele considere est celui d'une colonne vertebrate et des structures qui contribuent le 
plus a sa rigidite en flexion passive vers l'avant. Le modele est represente a la Figure 5.1. Les 
vertebres de la colonne sont representees par des prismes rectangulaires et les structures 
rigides, par des ressorts lineaires. Les vertebres sacrees sont considerees comme etant fixes. II 
y a un seul ressort equivalent par structure rigide entre chaque vertebre. Les structures rigides 
qui contribuent le plus a la rigidite de la colonne en flexion vers l'avant ont ete definies selon 
une revue de litterature presentee au Chapitre 1. Celles-ci ont ete determinees comme etant les 
muscles extenseurs de la colonne en etat passif, les ligaments posterieurs de la colonne et les 
fascias posterieurs du dos. Les disques intervertebraux et la moelle epiniere ont aussi et6 
inclus dans le modele. En effet, certains praticiens affirment que la moelle epiniere 
contribuerait a la rigidite de la colonne en flexion. De plus, bien que Pintar et al (1992) 
suggerent que la capsule articulaire contribue aussi a la rigidite des articulations inter-
vertebrales, cette contribution a ete comprise dans Pestime a la hausse du coefficient de 
rigidite du disque intervertebral. Le choix de ce coefficient a ete base sur les resultats du 
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modele par elements finis d'un segment vertebral propose par Lu et al (1996). Le coefficient a 
ete ajuste de facon a assurer l'equilibre dynamique du systeme lors de la simulation de la 
colonne en flexion. L'exactitude de ce coefficient n'etait pas important puisque cette etude 
visait a comparer la contribution des ligaments, muscles, et fascia posterieur a la rigidite de la 
colonne. La disposition des structures rigides dans le modele est montr6e a la Figure 5.2. Les 
composantes anatomiques specifiques considerees pour le calcul des parametres introduits 
pour chaque structure sont presentees a la section 5.2. 
Figure 5.1 Modele de la colonne vertebrate sur MSC/Adams. 
Dans la configuration originale du modele, les ligaments et les disques intervertebraux sont 
consideres comme etant uni-articulaires. Les muscles extenseurs sont aussi consideres comme 
etant uni-articulaires bien que ceux-ci sont reellement souvent partiellement multi-articulaires. 
II a ete evalue que cette simplification constituait une approximation conservatrice puisque le 
coefficient de rigidite des structures diminue avec la longueur. De plus, les fascias et la moelle 
epiniere sont consideres comme etant multi-articulaires sur toute la colonne. Cette 
particularite du modele est representee a la Figure 5.2. Selon la litterature presentee 
precedemment, certaines etudes suggerent que le fascia est multi-articulaire sur tout le dos, et 
d'autres suggerent qu'ils possedent des points d'ancrage. Les deux conditions seront 
analysees. En effet, malgre que certaines etudes suggerent que le fascia thoracolombaire 
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posterieur serait attache aux apophyses spinales des vertebres supeiieures a L3, il n'est pas 
clair si cet attachement previendrait une fonction multi-articulaire du fascia en considerant 
qu'il serait multi-articulaire lateralement a ces attachements. Chaque ressort du modele 
possede des attachements a des petits prismes a inertie negligeable. Chaque vertebre possede 
un petit prisme par structure rigide. Dans le cas des structures uni-articulaires, les petits 
prismes auxquels les ressorts sont attaches sont fixes par rapport a la vertebre du meme 
niveau. Les structures multi-articulaires du modele possedent seulement deux points d'attache 
fixes, soit le petit prisme de la vertebre la plus superieure (C3) et celui de la vertebre la plus 
inferieure (S3). Les autres petits prismes auxquels les ressorts de la structure sont attaches 
sont mobiles. Ceux-ci sont contraints a glisser vers le haut ou vers le bas selon l'orientation de 
la face posterieure de la vertebre du meme niveau. Les structures multi-articulaires sont done 
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Figure 5.2 Les structures rigides du modele de la colonne vertebrale. 
5.2 Parametres introduits au modele 
Avant de determiner les parametres introduits aux ressorts du modele, les composantes 
anatomiques specifiques pour chaque structure rigide doivent etre identifiees. Celles-ci 
representent les composantes qui contribuent le plus a la rigidite de la colonne en flexion 
passive selon la litterature. Elles sont presentees au Tableau 5.1. 
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TABLEAU 5.1 LES COMPOSANTES ANATOMIQUES CONSIDEREES POUR 










• Erector spinae 
• Multifidus 
• Semispinalis 













Puisque l'anatomie des structures rigides de la colonne vertebrate est extremement complexe, 
des approximations conservatrices selon la litterature ont ete requises afin de representer les 
structures par un seul ressort equivalent a chaque niveau de la colonne. Par exemple, une 
multitude de petits muscles influencent la rigidity de la colonne {serratus posterior, spinalis, 
iliocostalis, longissimus thoracis, rotatores thoracis, levatores costarum, interspinalis, 
intertransversis), mais ceux-ci ne sont pas considered dans le modele puisqu'il a et6 evalue 
que leurs tailles relativement petites ne contribuerait pas significativement a la rigidite de la 
colonne compare aux autres plus gros muscles. Les differentes proprietes mecaniques et 
geometriques des composantes du Tableau 5.1 ont ete considerees afin de determiner les 
parametres a introduire au modele pour chaque ressort equivalent. Ces parametres sont: (1) le 
coefficient de rigidite du ressort, et (2) la distance du ressort au centre de rotation des 
vertebres. Dans le but de simplifier le modele, les parametres sont constants pour les ressorts 
representant une structure rigide a tous les niveaux de la colonne. II est a noter que e'est 
uniquement les composantes representant les disques intervertebraux qui possedent un 
coefficient d'amortissement. Ce coefficient est fixe arbitrairement afin de permettre a la 
simulation d'atteindre un niveau d'equilibre dans un temps raisonnable. Les sections 
suivantes presentent les valeurs des parametres introduits au modele qui ont ete choisies pour 
chaque structure. 
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5.2.1 Coefficient de rigidite des composantes 
Les structures rigides sont representees par des ressorts lineaires, done un coefficient de 
rigidite doit etre introduit pour chaque ressort du modele. Bien que la rigidite des tissus 
biologiques augmente selon la contrainte appliquee, la rigidite lineaire K des composantes du 
modele peut etre approximee par l'equation 
K = ^ (N/mm), (5.1) 
'o 
ou : 
• R (MPa) est le module de rigidite du tissu defini comme la tangente a la courbe de 
contrainte vs. deformation du tissu. Par defaut, ce parametre est egal au module de 
Young (E) qui represente l'etat precontraint du tissu, mais R variera selon les 
differentes conditions physiologiques analysees. Celles-ci sont decrites a la section 
5.3.1. 
• Ao est l'aire de section initiale. 
• lo est la longueur initiale. 
Les valeurs choisies pour les parametres a introduire dans l'equation (5.1) sont presentees au 
Tableau 5.2. Les valeurs de R sont representees dans le Tableau 5.2 comme etant egal au 
module de Young E, soit l'etat precontraint du tissu. Les coefficients de rigidite K introduites 
a chaque ressort du modele sont presentes au Tableau 5.3. Ceux-ci sont calcules selon les 
valeurs du Tableau 5.2, sauf dans le cas des ligaments et des disques intervertebraux, ou les 
valeurs de K sont determinees directement selon la litterature. Pour cette raison, les valeurs de 
E, AQ, et 1Q pour les ligaments et les disques ne sont pas presentees au Tableau 5.2. 
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TABLEAU 5.2 VALEURS DE E, AO, ET LO POUR CHAQUE STRUCTURE RIGIDE 
Structure rigide Valeur choisie (conservatrice) Precisions/References 









(voir Tableau 5.3) 
25,2 
2 
(voir Tableau 5.3) 
Plus bas niveau de force/section transversale pour le muscle en 
contraction selon [Daggfeldt et Thorstensson, 2003; Guzik et 
al, 1996; Hansen etal, 2006]. 
K determine directement selon la litterature (Tableau 5.3). 
Pour la direction craniocaudale [Tesh, 1986]. 
Valeur conservatrice selon Bilston et Thibault (1996). 










(voir Tableau 5.3) 
56 
94,6 
(voir Tableau 5.3) 
La valeur d'aire de section transversale des ES la plus elevee 
dans la litterature est d'environ 5500 mm2 (au niveau de L2) 
[Guzik et al., 1996]. Selon Hides et al (1995), l'aire de section 
maximale du multifidus est d'environ 1000 mm2. Ces deux 
muscles sont consideres comme etant les plus volumineux des 
muscles consideres dans le modele, done 1'addition des deux 
aires de section (qui sont des valeurs conservatrices selon les 
auteurs) mentionnees ici-haut est consideree. 
K determine directement selon la litterature (Tableau 5.3). 
Selon Barker et Briggs (1999), l'epaisseur du FTL posterieur 
au niveau lombaire est de 0,56 mm, et il a ete evalue que la 
largeur moyenne du fascia posterieur sur tout le dos peut etre 
approximee a 100 mm. Cependant, Gracovetsky et al (1981) 
suggerent que l'aire de section du FTL est de 206 mm2 au 
niveau lombaire. La valeur choisie de (0,56 mm x 100 mm =) 
56 mm2 est done tres conservatrice. 
[Ishikawa etal, 2003]. 










(voir Tableau 5.3) 
700 
700 
(voir Tableau 5.3) 
Selon la litterature, un fascicule des muscles ES a une 
longueur moyenne de 390 mm [Macintosh et Bogduk, 1987]. 
Cependant, il y a des fascicules attaches a tous les niveaux de 
la colonne, done la distance entre deux vertebres du modele 
(30 mm) est consideree dans le calcul du coefficient de rigidite 
des ressorts representant les muscles. 
K determine directement selon la litterature (Tableau 5.3). 
Selon la longueur de la colonne dans le modele (multi-
articulaire). 
Selon la longueur de la colonne dans le modele (multi-
articulaire). 
K determine directement selon la litterature (Tableau 5.3). 
39 
TABLEAU 5.3 COEFFICIENT DE RIGIDITE KINTRODUIT AU MODELE PAR 
















Selon l'6quation (5.1) 
Selon les calculs de l'Annexe D 
Selon l'equation (5.1) 
Selon l'equation (5.1) 
Approximation conservatrice 
selon le modele de Lu et al 
(1996); inclue la rigidity de la 
capsule articulaire. 
*Les structures rigides multi-articulaires (le fascia et la moelle epiniere) sont composees de 25 
ressorts en serie. La valeur de rigidite K presentee au Tableau 5.3 pour les structures multi-
articulaires est le coefficient de rigidite introduit pour chaque ressort qui, ensemble, forment 
une chaine representant une seule structure rigide recouvrant toute la longueur de la colonne. 
La valeur introduite pour chaque ressort des structures multi-articulaires est done la valeur 
calculee par l'equation (5.1) multiplied par 25 (voir l'Annexe F pour voir la propriete des 
ressorts en serie) 
5.2.2 Distance des composantes au centre de rotation des vertebres 
Pour simplifier le modele, la distance r entre chaque structure rigide et le centre de rotation 
des vertebres est constante a tous les niveaux et ne varie pas selon la configuration de la 
colonne. Physiologiquement, la position du centre de rotation instantane de chaque vertebre 
change en fonction de la configuration de la colonne. Cependant, tel que suggere par Tesh 
(1986), cette variation n'influence pas significativement la grandeur du bras de levier r des 
ligaments. Cette suggestion a ete extrapolee pour s'appliquer a toutes les structures rigides du 
modele en considerant que les ligaments possedent le plus grand bras de levier des structures 
considerees a part les fascias, et qu'un bras de levier conservateur (minimal) a ete choisi pom-
la structure fascia. Les valeurs de r utilisees dans le modele pour chaque structure rigide sont 
presentees a la Figure 5.2 et leur choix est justifie au Tableau 5.4. 
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TABLEAU 5.4 DISTANCES (R) DE CHAQUE STRUCTURE RIGIDE AU CENTRE 
DE ROTATION DES VERTEBRES (une position posterieure correspond 










Distance r au centre de 








Selon Jorgensen et al (2001), cette valeur represente 
la moyenne pour les muscles ES aux niveaux de T8 a 
SI. 
[McGill, 1988; Potvin et al., 1991; Tesh, 1986; 
Toussaint et al, 1995]. 
Le FTL posterieur possede un plus grand bras de 
levier au niveau thoracique qu'au niveau lombaire 
[Barker et Briggs, 1999; Tesh, 1986; Vleeming et 
al., 1995], mais nous considerons la valeur la plus 
basse pour le niveau lombaire, rapportee par Tesh 
(1986) pour le niveau L3-L4. 
Approximation a la hausse. 
Le ressort representant les disques intervertebraux est 
place a la limite anterieure du corps vertebral car cette 
position du ressort etait necessaire pour que le modele 
ait un comportement imitant la dynamique de la 
flexion de la colonne vers l'avant. 
5.3 Simulations 
Les simulations consistent en la flexion de la colonne vers l'avant selon le plan sagittal. La 
colonne est initialement en position redressee, et une force constante normale a la face 
posterieure de la vertebre superieure d'une amplitude de 10 N est appliquee au modele. Les 
composantes rigides de la colonne resistent a ce mouvement jusqu'a ce que l'equilibre 
statique du systeme soit atteint. Une representation du modele en position d'equilibre statique 
a la fin d'une simulation est representee a la Figure 5.3. 
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Sortie : Axc3 
Position originate du 
centre geometrique du 
prisme representant la 
vertebre C3 (avant la 
simulation) 
L 
Femree = 1 0 N 
Figure 5.3 Position d'equilibre statique a la fin de la simulation. 
Tel que montre a la Figure 5.3, la sortie du systeme est le deplacement total du centre de 
masse de la vertebre superieure. Cette donnee sert a calculer la rigidite apparente de la 
colonne selon 1'equation 
If
 = * entree 
apparente / A y (5.2) 
vert, sup eneure 
Une force d'entree de seulement 10 N a ete choisie puisque cette valeur est assez basse pour 
que la reponse de rigidite apparente de la colonne reste dans la plage lineaire pour toutes les 
simulations etudiees. De plus, 1'equation (5.2) ne tient pas compte du deplacement vertical 
(selon l'axe y) parce que celui-ci est negligeable (de l'ordre de 100 fois moins eleve que le 
deplacement horizontal). 
Pour connaitre la contribution d'une structure a la rigidite apparente de la colonne, la rigidite 
apparente de la configuration originate du modele qui comprend toutes les structures rigides 
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est comparee a celle d'une configuration identique mais a laquelle la structure d'interet a ete 
enlevee. Par exemple, pour determiner la contribution du fascia a la rigidite de la colonne, la 
rigidite apparente de la colonne de la configuration originale du modele est comparee a celle 
de la meme configuration mais ou la structure « fascia » est enlevee. Par ce principe, si la 
rigidite apparente est beaucoup plus basse dans la configuration ou le fascia est enleve 
compare a la configuration ou le muscle est enleve par exemple, cela veut dire que le fascia 
contribue plus que le muscle a la rigidite de la colonne pour la condition physiologique 
analysee. 
5.3.1 Les conditions physiologiques analysees 
La contribution de chaque structure a la rigidite apparente de la colonne a ete analysee pour 
plusieurs conditions physiologiques. Une condition physiologique a ete definie comrae etant 
un etat particulier de contrainte de chaque structure rigide du modele. En general, la 
contrainte des structures rigides de la colonne est fonction de la position de celle-ci et des 
efforts externes qui lui sont imposes. Cependant, dans le modele, la position originale avant 
chaque simulation est la position redressee, et la seule charge externe imposee au modele est 
une force de 10 N tel que decrit precedemment. La methode utilisee pour etudier plusieurs 
conditions physiologiques differentes a ete de changer directement les coefficients de rigidite 
des ressorts representant les structures rigides. De plus, pour certaines conditions 
physiologiques, les fascias sont considered comme etant uni-articulaires aux niveaux 
superieurs a L3 dans le but d'etudier la consequence d'une telle morphologie qui est sugger6e 
dans la litterature. Les differentes conditions physiologiques analysees sont presentees au 
Tableau 5.5. 
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concorder avec la morphologie uni-articulaire des ressorts, tel que montre a 1'Annexe F. 
Les contraintes des fascias et des ligaments seulement sont variees d'une configuration a 
1'autre. Les autres structures rigides ont les memes parametres pour chaque condition 
physiologique. Les parametres qui ont ete chang6s pour correspondre a chaque etat de 
contrainte des fascias et des ligaments sont presentes au Tableau 5.6. Le coefficient de rigidite 
R des ressorts correspondant aux fascias a ete change en considerant un different module de 
rigidite pour le calcul selon l'equation (5.1). Les valeurs du module de rigidite R ont ete 
choisies selon les donnees de l'etude de Tesh (1986). II est important de mentionner que la 
valeur de rigidite du fascia dans l'etat physiologique passif est inconnue. Le niveau de 
contrainte du fascia passif est done considere coirane etant moins eleve que la region lineaire 
de la courbe de contrainte vs. deformation du fascia (Annexe G). Pour ce qui est des 
ligaments, e'est le coefficient de rigidite K directement qui a ete change. Les valeurs choisies 
sont basees sur une etude de Pintar et al (1992). Tous les parametres introduits au modele 
pour chaque condition physiologique sont presentes a l'Annexe H. 
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TABLEAU 5.6 VALEURS DE RIGIDITEINTRODUITES POUR LES 
DIFFERENTES CONDITIONS PHYSIOLOGIQUES 






Module de rigidite R (MPa) 
utilise a 1'equation (5.1) 
Module de Young (E) = 25,2 
MPa 
3 MPa 
Justifications / references 
Selon Tesh (1986), les charges physiologiques soumises 
au fascia thoracolombaire posterieur coincident avec la 
region elastique de la courbe de contrainte vs. 
deformation (voir la justification du choix de E du fascia 
au Tableau 5.2) 
Selon les deux courbes de contrainte vs. deformation du 
fascia obtenue par Tesh (1986) (Annexe G), la valeur de 
la pente initiale est en moyenne 8,5 fois moins elevee 
que celle a la region lineaire (correspondant a E). On 
considere done ici que le module de rigidite du fascia 
non-precontraint est 8,5 fois moins eleve que E. 





Coefficient de rigidite K 
introduit au modele (N/mm) 
70 N/mm 
30 N/mm 
Precisions / references 
(voir le Tableau 5.2) 
Selon les donnees de rigidite moyenne des ligaments de 
1'etude de Pintar et al (1992), 30 N/mm correspond a la 
valeur de rigidite moyenne a laquelle une deviation 
standard a ete soustraite. 
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5.4 Resultats 
Les graphiques des resultats correspondant a chaque condition physiologique etudiee sont 




























































Morphologie du fascia: mutrj-articulaire 
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Figure 5.5 Graphiques des resultats pour les conditions physiologiques C5 a C8. 
Les graphiques ici-haut suggerent que les ligaments et les disques intervertebraux sont les 
structures rigides qui contribuent le plus a la rigidite de la colonne en flexion. De plus, les 
graphiques suggerent que la moelle epiniere ne contribue pas significativement a la rigidite de 
la colonne en flexion pour toutes les conditions analysees. 
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Pour les conditions physiologiques ou les fascias sont precontraints, le modele suggere que les 
fascias contribuent presqu'autant que les ligaments a la rigidite de la colonne. D'ailleurs, pour 
certaines des conditions analysees (les conditions C3 et C7), les fascias contribuent meme 
plus a la rigidite de la colonne que les ligaments. Le modele suggere egalement que les fascias 
contribuent un peu plus a la rigidite de la colonne lorsqu'ils ont une morphologie uni-
articulaire sauf entre les vertebres L3 et S3 (conditions C5 a C8) plutot que pour une 
morphologie multi-articulaire sur tout le dos (conditions CI a C4). 
Par ailleurs, la structure « fascia » s'allonge considerablement lors des simulations. Cet 
allongement est du a la geometrie du modele. Par exemple, le fascia multi-articulaire de la 
condition CI s'allonge de 6,5 mm (ce qui correspond a une deformation d'environ 1%) pour 
un deplacement de la vertebre superieure de seulement 42,5 mm. De plus, une simulation de 
la colonne en flexion maximale a permis de determiner que la structure « fascia » se deforme 
de 11% dans une telle configuration. 
Selon la Figure 5.4 et la Figure 5.5, les muscles passifs contribuent significativement a la 
rigidite de la colonne dans la plupart des conditions analysees bien que moins que les fascias 
et les ligaments quand ceux-ci sont en etat precontraint. Lorsque les fascias et les ligaments 
sont non-precontraints par contre, les muscles passifs represented la structure rigide qui 
contribue le plus a la rigidite de la colonne en flexion derriere les disques intervertebraux. 
5.5 Discussion 
Selon les resultats obtenus a partir du modele theorique de la colonne vertebrale, les fascias 
pourraient contribuer significativement a la rigidite de la colonne en flexion passive dans 
certaines conditions physiologiques. Ces conditions sont celles pour lesquelles le fascia est en 
etat precontraint avant 1'application de la charge externe (conditions C3 et C7). Les conditions 
pour lesquelles le fascia contribue le plus a la rigidite apparente de la colonne sont celles ou 
les ligaments ne sont pas precontraints. De plus, ce resultat est valide si les fascias sont 
considered comme etant multi-articulaires sur tout le dos ou s'ils possedent une morphologie 
uni-articulaire sauf entre L3 et S3, tel que propose par Tesh (1986). Ce resultat est du au fait 
que malgre qu'il ne soit pas aussi rigide que le ligament, le fascia possede le plus grand bras 
de levier de toutes les structures rigides du modele. Incidemment, une methodologie de 
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validation du modele qui se base sur une analyse de tendances peut etre consultee a l'Annexe 
E. 
Le grand bras de levier du fascia explique aussi le fait qu'il se deforme d'environ 11% pour 
une configuration de flexion maximale. Physiologiquement, un allongement considerable des 
fascias posterieurs du dos ferait en sorte que le tissu s'approcherait de sa valeur de contrainte 
limite. Un tissu deja precontraint s'allongeant ainsi serait done plus a risque d'un traumatisme 
qu'un tissu originalement en etat relache. 
Une recherche experimentale serait necessaire pour confirmer les resultats determines par le 
modele theorique presente dans ce chapitre. En effet, une experimentation semblable a celle 
effectuee par Barker et al (2006) sur la contribution de la couche du milieu du fascia 
thoracolombaire a la rigidite de la colonne lombaire (voir la section 3.3.2.1) serait 
envisageable. Une telle experimentation impliquerait la mesure de la rigidite de la region 
lombaire pour differents degres de precontrainte de la couche posterieure du fascia 
thoracolombaire. Considerant 1'instrumentation disponible aujourd'hui, il serait par contre 
difficile d'effectuer une experimentation de la sorte in-vivo. 
Puisque les resultats du modele theorique suggerent que la contribution significative des 
fascias posterieurs du dos a la rigidite apparente de la colonne vertebrale implique que ceux-ci 
soient en etat precontraint, une investigation est maintenant requise pour determiner si une 
precontrainte des fascias est possible. D y a quelques facons dont le fascia posterieur du dos 
pourrait etre precontraint. Premierement, plusieurs etudes suggerent que la contraction des 
muscles des abdominaux aurait peut-etre un role a jouer dans la mise sous charge du fascia 
thoracolombaire. Deuxiemement, selon Hukins et al (1990), la contraction des muscles 
extenseurs pourrait precontraindre le fascia thoracolombaire par le phenomene 
d'amplification hydraulique. Troisiemement, une etude de Myers (2001) suggere qu'il 
existerait possiblement des reseaux de fascias a travers le corps. Si de tels reseaux existent, le 
present projet suggere qu'ils pourraient etre precontraints par le changement de configuration 
d'une des articulations qu'ils traversent (voir le Chapitre 2 pour l'explication de ce principe). 
Ainsi, si le fascia posterieur du dos appartient a un tel reseau, il pourrait etre precontraint par 
le changement de configuration d'une articulation qui est superieure ou inferieure au dos. Le 
prochain chapitre etudie cette derniere possibilite. 
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CHAPITRE 6 
RECHERCHE EXPERIMENTAL^ : OBJECTIF 2 
Le deuxieme objectif du projet consiste a verifier l'hypothese que le fascia posterieur du dos 
pourrait etre precontraint du a une fonction multi-articulaire des fascias. Cette hypothese sera 
verifiee a l'aide d'experimentations qui visent a quantifier la fonction multi-articulaire d'un 
possible reseau fasciculaire traversant simultanement le dos et le genou. Si un tel reseau 
possede une fonction multi-articulaire, le changement de configuration d'une articulation qu'il 
traverse devrait influencer sa precontrainte si le tissu est originalement en etat relache. De ce 
fait, le niveau de precontrainte du reseau devrait influencer la rigidite des articulations qu'il 
traverse. Du a la complexity des multiples joints de la colonne vertebrate, il est problematique 
de mesurer experimentalement la rigidite au niveau du dos. II est plus facile, et surtout plus 
securitaire, de mesurer la rigidite de l'articulation du genou selon differentes configurations 
du torse et de la tete. Ainsi, une correlation entre la configuration du torse et du cou et la 
rigidite du genou supporterait l'existence d'une fonction multi-articulaire des fascias. 
La recherche experimentale est entreprise a l'aide d'un appareil mesurant la rigidite du genou 
qui a ete construit dans le cadre de ce projet. En effet, un appareil qui mesure la rigidite du 
genou avec precision etait indispensable a la realisation du deuxieme objectif du present 
projet, et aucune instrumentation disponible n' etait adequate. 
6.1 Montage experimental 
Le montage experimental consiste en un appareil qui mesure la rigidite en extension passive 
du genou droit d'un sujet. Cet appareil a ete concu au laboratoire PERSEUS. Une description 
de ses composantes sera presentee un peu plus loin. De plus, les differentes composantes du 
montage experimental et instrumental sont decrites avec plus de details dans le protocole 
d'utilisation de 1'appareil qui est presente a 1'Annexe J. Celui-ci est different du protocole 
experimental presente plus loin dans cette section puisqu'il presente les conduites a suivre 
pour faire fonctionner 1'appareil de maniere la plus securitaire possible. Le protocole 
d'utilisation de 1'appareil a ete redige dans le cadre de la soumission du present projet au 
comite d'ethique du centre de recherche de l'lnstitut Universitaire de Geriatrie de Sherbrooke 
(IUGS). La Figure 6.1 presente une vue globale de 1'appareil de mesure de la rigidite du 
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genou. Un schema du montage instrumental de l'appareil est egalement montre dans le 
protocole d'utilisation de l'appareil. 
Figure 6.1 L' appareil de mesure de la rigidite du genou. 
La securite du montage etait une priorite absolue lors de la conception de l'appareil. Une 
analyse de risque utilisant la methode AMDEC a ete faite pour l'appareil en general et une 
autre analyse de risque a ete faite pour le dispositif d'arret mecanique d'urgence. Ces deux 
analyses ont ete acceptees par le comite d'ethique. L'analyse de risque de l'appareil et du 
dispositif d'arret d'urgence sont presentees a 1'Annexe K et a 1'Annexe L respectivement. 
Le montage utilise pour prendre les mesures de rigidite du genou d'un sujet assis sur 
l'appareil consiste en un couplemetre et un moteur rotatif. Un moteur KOLLMORGEN 
GOLDLINE DDR modele D083A-22-1210 applique une vitesse de rotation angulaire 
constante a une tige a laquelle est fixee une orthese. Cette vitesse angulaire est fixee a 1 RPM 
pour 1'extension du genou, et de 3 RPM pour la flexion. Le couple maximal pouvant etre 
produit par le moteur est de 160 Nm et sa vitesse angulaire maximale est de 250 RPM. Le 
moteur est controle par un servomoteur DANAHER MOTION, SERVOSTAR™ 306 modele 
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S3066 1-NA. Le moteur est controle en mode position, ce qui permet de definir une position 
initiale et finale pour un deplacement predetermine. La position angulaire est mesuree par un 
resolveur qui est intrinseque au moteur. Celui-ci envoie des pulses a un emulateur d'encodeur 
optique situe au niveau du servomoteur. La resolution de l'emulateur d'encodeur optique est 
de 24576 pulses/revolution du moteur et il possede done une precision de 0.015 degres. Etant 
donne que la resolution est digitale, il n'y a pas de bruit, done la precision est egale a la 
resolution dans ce cas. Le moment de force produit lors du deplacement de la jambe est 
mesure a l'aide d'un couplemetre LEBOW PRODUCTS modele 2110-5K. Ce couplemetre 
possede une resolution theorique de 0.00212 Nm. La precision, en tenant compte du bruit et 
de l'erreur de quantification, est de 0.071 Nm. En considerant que la valeur moyenne de 
couple mesuree pendant 1'experimentation est de 40 Nm, cette erreur est de l'ordre de 0.18%. 
Le signal de couple est amplifie a l'aide d'un amplificateur INTERTECHNOLOGY SGCM-
401. Le signal de couple est ensuite filtre a l'aide d'un filtre analogique physique passe-bas de 
premier ordre possedant une frequence de coupure de 10 Hz. 
Les signaux de position angulaire et de couple sont enregistres en synchronisme a l'aide d'un 
systeme de cartes d'acquisition OPAL-RT. Le systeme permet de numeriser les signaux de 
position angulaire et de couple en temps reel et les enregistre dans un fichier sous forme de 
vecteurs de donnees. Le signal digital de position est enregistre par une carte d'acquisition 
modele OP5311, et le signal de couple est enregistr6 par une carte d'acquisition modele 
OP5340 qui utilise un convertisseur analogue a digital possedant une resolution de 16-bits. La 
frequence d'echantillonnage est fixee a 1000 Hz. Le systeme d'acquisition de donnees OPAL-
RT est controle par une interface d'utilisateur (voir la Figure 6.2) developpe avec le logiciel 
Lab VIEW de NATIONAL INSTRUMENTS™. Ce programme permet de controler le moteur 
et d'enregistrer les donnees au moment voulu. Un schema resumant le systeme d'acquisition 
des donnees est presente a la Figure 6.3. 
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Figure 6.2 Interface Lab VIEW pour le controle de l'appareil. 
Legende: 
• Controle 
















Position angulaire: {xo xi X2 ...} 
Couple: {TQ Ti T2 ...} 
Amplificateur 
Couplemetre 
Figure 6.3 Schema du systeme de traitement de donnees. 
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6.2 Type de perturbation 
La rigidite du genou est mesuree en deplacant la jambe en rotation a vitesse constante autour 
du genou et en mesurant le couple resultant en fonction de la position angulaire. Pour 
modeliser un comportement dynamique, il est plus approprie de perturber le membre de facon 
aleatoire [Zhang et al, 1998]. Cependant, puisque cette technique requiert une 
instrumentation plus elaboree, il est inutile de l'utiliser pour modeliser des situations 
statiques. Une perturbation de type « rampe » est plus adequate pour modeliser des situations 
statiques. De plus, selon Blackburn et al (2004), une manipulation a vitesse angulaire 
constante (perturbation en « rampe ») peu elevee (57sec) d'un membre minimise le 
comportement reflexe d'un muscle, done la contribution des structures nerveuses a la rigidite 
du genou est ainsi minimisee. C'est cette technique qui est employee dans cette etude. 
La rampe permet de determiner la rigidite de 1'articulation en calculant le quotient entre le 
moment de force de la jambe par rapport au centre de rotation du genou et le deplacement 
angulaire de la jambe par rapport a la cuisse, tel que represents par l'equation (6.1). 
Moment
 inmh. (Nm) jambeK
 = Rigidite
 gemu(Nm/rod) (6.1) Depl. Angulaire
 jambe {rod) 
En obtenant une courbe du moment de force en fonction du deplacement angulaire, il est 
possible de determiner la rigidite du genou a un point d'operation desire en mesurant la 
tangente de la courbe a ce point. 
6.3 Calibration 
La calibration du couplemetre a permis de determiner son gain. La calibration a ete faite en 
appliquant un moment connu au couplemetre. Ceci a ete accompli en suspendant des poids a 
la tige qui supporte 1'orthese. Les moments appliques etait de l'ordre des moments mesures 
lors de 1'experimentation. Le gain du couplemetre a done pu etre determine a 6,933 Nm/V, 
permettant ainsi d'associer une valeur de moment de force en unites de Nm au signal en V 
mesure par le couplemetre. La calibration du couplemetre a ete repetee sur une base reguliere 
pour assurer l'exactitude des resultats tout au long des experimentations. De plus, les effets de 
forces transverses appliquees au couplemetre etaient negligeables. 
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6.4 Validation 
La validation de l'appareil a ete effectuee en mesurant le coefficient de rigidity connu d'un 
ressort. A l'aide d'un dynamometre, le coefficient de rigidite d'un ressort a d'abord ete 
determine. Cette valeur constituait la valeur de reference a mesurer a l'aide de l'appareil de 
mesure de rigidite du genou. En attachant une extremite du ressort a la structure fixe de 
l'appareil et 1'autre extremite a une tige fixee au couplemetre, il a ete possible de mesurer le 
couple cree par la rigidite du ressort pour un deplacement donne. En connaissant la distance 
du point d'attache du ressort au centre de rotation du moteur, il a ensuite ete possible de 
determiner le coefficient de rigidite du ressort. Une erreur de moins de 2% a ete obtenue apres 
plusieurs repetitions du protocole de validation. Cette erreur semble raisonnable considerant 
que le coefficient de rigidite du ressort de reference mesure a l'aide du dynamometre 
comporte aussi un degre d'erreur. Les etapes du protocole de validation et un exemple de 
resultat typique sont presentes a 1'Annexe N. 
6.5 Protocole experimental 
Le protocole experimental comporte 7 etapes qui ont ete scrupuleusement appliquees pour 
chacun des sujets. Ces etapes sont enumerees et justifiees ici-bas. 
1. Lecture du formulaire de consentement 
Cette etape du protocole experimental est requise par le comite d'ethique de l'Universite de 
Sherbrooke afin de s'assurer que les sujets prennent connaissance du protocole. Le sujet a 
alors le choix de refuser ou d'accepter sa participation. De plus, le formulaire precise au sujet 
la possibilite qu'il/elle puisse cesser sa participation en tout temps pendant les experiences. 
2. Mesures anthropometriques 
Le sujet doit revetir un short permettant faeces au genou. La grandeur (H) du sujet est 
mesuree ainsi que la longueur de la cuisse, de la jambe et du pied droit, ainsi que la longueur 
du dos. Les autres informations enregistrees sont le poids et l'age du sujet. Ces donnees sont 
enregistrees dans la possibilite ou elles pourraient etre utiles en tant que covariantes lors de 
l'analyse statistique. 
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3. Test de souplesse modified sit-and-reach 
H est d'abord demande au sujet de s'etirer les ischio-jambiers (muscles posterieurs de la 
cuisse) afin d'augmenter la souplesse de ces muscles avant d'effectuer le test sit-and-reach. n 
est ensuite demande au sujet de s'asseoir sur un matelas au sol, le dos au mur et les pieds 
accotes contre l'appareil sit-and-reach. Le sujet s'etend alors les bras vers l'avant de facon a 
toucher a la piece mobile sur le dessus de l'appareil (Figure 6.4a). La position de reference de 
la piece mobile est alors notee. Le sujet pousse ensuite la piece mobile le plus loin possible le 
long de la regie de l'appareil (Figure 6.4b). La difference entre la position de reference et la 
distance maximale de la regie est alors mesuree. Trois repetitions de ce test sont executees, et 
le plus grand resultat est conserve. 
(a) (b) 
Figure 6.4 Test de souplesse modified sit-and-reach. 
La quantification de la souplesse des sujets permet de verifier si une correlation existe entre la 
souplesse d'un sujet selon ce test particulier et la rigidite' de son genou. De plus, les trois 
repetitions du test permettent d'etirer d'avantage les muscles du sujet afin de permettre une 
plus grande amplitude d'extension maximale du sujet des le debut de 1'experimentation, 
reduisant ainsi potentiellement 1'ecart type entre les resultats du debut et de la fin de la seance. 
II est important de preciser que selon Hopkins et Hoeger (1992), le test modified sit-and-reach 
elimine le biais du a la difference entre la longueur des membres des differents sujets. 
4. Explication du fonctionnement de l'appareil de mesure de la rigidite du genou 
Les dispositifs d'arret d'urgence de l'appareil sont expliques et essayes en presence du sujet 
pour que celui-ci ait confiance en la securite de l'appareil. 
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5. Ajustement de la position du siege et de l'orthese de l'appareil selon la morphologie 
du sujet 
Le sujet est invite a s'asseoir sur l'appareil. Les positions du siege et de l'orthese de l'appareil 
sont ajustees pour aligner le centre de rotation du genou vis-a-vis l'axe de rotation du moteur. 
Cet alignement permet une extension passive du genou qui est pres du mouvement 
physiologique, comportant un minimum de friction entre la jambe et l'orthese. Le centre de 
rotation du genou est approxime par l'epicondyle lateral du femur, tel que suggere dans 
l'etude de Hollister et al (1993). Celui-ci est localise et identifie prealablement sur la peau a 
l'aide d'un marqueur delebile. La position initiale de chaque serie est alors definie comme 
etant Tangle auquel la tige supportant l'orthese est parfaitement verticale. Cette position est 
determinee a l'aide d'un inclinometre numerique. 
6. Ajustement du patin d'arret en extension (mesure de securite) 
Pour les essais impliquant les configurations 1 a 3 (se referer a la Figure 6.5), la position du 
patin d'arret est determinee selon 1'extension maximale du genou avec le corps dans la 
configuration 2 puisque celle-ci represente la configuration dans laquelle il a ete evalue que 
les fascias posterieurs du dos seraient precontraints pendant que les muscles des ischio-
jambiers sont relaches. Pour les essais impliquant la configuration 4, la position du patin 
d'arret est determinee avec le corps dans cette merae configuration puisque 1'amplitude de 
l'extension du genou est moins prononcee que dans les autres configurations. 
Lors de la determination de la position du patin d'arret, la jambe du sujet est guidee en 
extension passive jusqu'a l'extension maximale du genou. L'extension maximale du genou 
est definie pour le sujet comme etant la position a laquelle une douleur est imminente. La 
difference entre « douleur » et le sentiment que « 9a tire » est explique au sujet. Cette etape 
est repetee plusieurs fois pour s'assurer de la souplesse optimale du sujet afin que l'extension 
maximale determinee soit exacte. Le patin d'arret mecanique en extension est ensuite 
positionne de fa?on a pouvoir securiser 1'arret de la rotation du moteur a la limite d'extension 
du genou. 
57 
7. Prise de donnees 
a. Configurations analysees 
La rigidite du genou en extension passive est mesuree pour 4 configurations de la colonne. La 
rigidite sur toute l'etendue de 1'amplitude de mouvement d'extension du genou est mesuree. 
La rigidite du genou vers la fin de son extension etait d'un interet particulier puisque, dans 
cette configuration, les structures contribuant a la rigidite du genou telles que le fascia sont 
tendues, done une difference de contrainte du fascia devrait etre plus perceptible dans les 
resultats. 
Pour toutes les configurations, il est demande au sujet de se detendre de facon a ne pas 
contracter les muscles de ses jambes. Pour les configurations 1 a 3, il est demande au sujet de 
garder le bas du dos appuye contre le dossier du siege afin d'eviter la flexion anterieure des 
hancb.es. Une courroie aide egalement a empecher ce mouvement Par contre, la flexion 
anterieure du bassin est voulue a la configuration 4. 
Configuration 1 (Figure 6.5a): II est demande au sujet de garder une configuration du torse 
et de la tete redressee. 
Configuration 2 (Figure 6.5b): II est demande au sujet de garder une configuration du torse 
et du cou en flexion maximale. 
Configuration 3 (Figure 6.5c): II est demande au sujet de garder une configuration du torse 
redresse avec le cou seulement en flexion maximale. 
Configuration 4 (Figure 6.5d): II est demande au sujet de garder une configuration des 
handles, du torse, et du cou en flexion maximale vers l'avant. H est suggere au sujet de se 
retenir a l'aide de ses mains sur la structure de l'appareil pour l'aider a maintenir cette 
configuration. 
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(a) Configuration 1 : (b) Configuration 2 : 
(c) Configuration 3 : (d) Configuration 4 : 
Figure 6.5 Les differentes configurations analysees. 
II a ete evalue que les trois premieres configurations representent potentiellement 3 differents 
degres de precontrainte des fascias dorsaux. Cette supposition est basee sur le resultat 
theorique determine au Chapitre 5 que les fascias posterieurs du dos se deferment 
considerablement lors de la flexion de la colonne vers l'avant. Puisque les hanches sont dans 
la meme configuration pour ces trois cas, la contribution des muscles de la jambe a la rigidite 
du genou est considered comme etant pareille dans les trois cas. Une difference de rigidite du 
genou entre les trois configurations pourrait done etre expliquee uniquement par la 
precontrainte d'une structure multi-articulaire traversant simultanement le dos et le genou, 
telle que le fascia. 
La configuration 4 comprend une flexion anterieure des hanches, ce qui implique un etirement 
des muscles des ischio-jambiers. Cette configuration sert a valider les resultats de l'appareil. 
En effet, retirement des muscles des ischio-jambiers correspond a une precontrainte de ceux-
ci avant l'extension du genou. Cette configuration est done equivalente aux precedentes sauf 
que les tests sont realises a un point d'operation different. Puisque les structures anatomiques 
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en jeu sont les memes et que les bras de levier sont sensiblement les memes, la courbe du 
couple en fonction du deplacement au niveau du genou doit demeurer la meme mais subira un 
decalage selon l'abscisse (angulation du genou). L'obtention de courbes de couple-angulation 
similaires avec les autres configurations nous permet de demontrer partiellement la validite de 
notre appareil de mesure car si nous n'observons pas de decalage de la courbe, c'est que 
certains parametres experimentaux ne sont pas bien controles. 
b. Ordre des tests 
Cinq series de cinq repetitions successives (25 repetitions au total) sont executees pour 
chacune des quatre configurations. Une repetition correspond a un aller-retour de la jambe du 
sujet a partir de la position de flexion a 90° du genou a 1'extension maximaje, suivie par le 
retour en position de flexion. Un schema montrant les quatre etapes d'une repetition est 
presente a la Figure 6.6. 
O ^ 0 
r^  J^ 
3. O ^ 0 
- • — * Jg~* 
Figure 6.6 Les etapes d'une repetition. 
Vingt series au total (cinq par configuration) sont executees lors d'une seance 
d'experimentation. Les series correspondant aux configurations 1 a 3 sont executees d'abord. 
L'ordre d'execution de ces series est determine aleatoirement en utilisant la fonction « 
randperm » de MATLAB, en prenant bien soin de reinitialiser l'etat de la fonction a chaque 
utilisation. Ensuite, les cinq series de la configuration 4 sont executees a la fin de 
1'experimentation. La raison pour cette procedure est que le patin d'arret mecanique 
d'urgence en extension doit etre repositionne avant d'executer les series de la configuration 4 
puisque l'amplitude de l'extension maximale du sujet est moins prononcee. Le sujet est invite 
a prendre une pause avant les cinq dernieres repetitions de la seance. Le Tableau 6.1 presente 
un resume des configurations avec le temps associe a chaque etape du protocole experimental. 
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TABLEAU 6.1 RESUME DES TESTS 
# 
CONFIGURATION 
Configuration du torse 
Configuration du cou 
Configuration des 
bunches 
Temps approximatif / 
serie de 5 repetitions 
Repos entre chaque 
serie de 5 repetitions 
# series 




































Mesure du couple vs. la position angulaire de la jambe 
Temps de tests pour le sujet 
Lecture du formulaire de consentement: 10 minutes 
Prises de mesures anthropometriques et test de souplesse: 10 minutes 
Explication du fonctionnement de l'appareil: 5 minutes 
Installation du sujet sur l'appareil et ajustements: 15 minutes 
Tests (repos compris): [(20 series x (2.0 minutes + 0.5 minutes) + pause de 5 min.] = 55 
minutes 
Total: 95 minutes (1 heure, 35 minutes) 
6.6 Traitement des donnees 
Les experimentations sont realisees dans le but de comparer la rigidite du genou selon 
differentes configurations du torse et de la tete. Puisque la rigidite du genou varie selon 
1'amplitude de 1'extension, un point d'operation precis est choisi lors du traitement des 
donnees pour obtenir une seule valeur de rigidite par repetition. Ce point d'operation est 
choisi comme etant a 97% de 1'extension maximale du sujet. Un point d'operation situe pres 
de l'extension maximale du genou est choisi puisqu'a cet instant on peut emettre l'hypothese 
que toutes les structures contribuant a la rigidite du genou sont tendues. Si le fascia contribue 
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a la rigidite du genou, son effet sera done plus evident pres de l'extension maximale du 
genou. Le point d'operation n'a pas ete choisi comme etant dans la plage superieure a 97% 
parce qu'une instabilite des signaux est presente dans cette zone due a la deceleration du 
moteur. 
Le traitement des donnees consiste a determiner la rigidite du genou au point d'operation 
desire a partir des signaux de couple et de position angulaire captes par 1'instrumentation de 
l'appareil. Les valeurs numeriques des signaux sont traitees a l'aide de la version 2006b du 
logiciel MATLAB. Pour faciliter la comprehension de la methodologie impliquee dans le 
traitement des donnees, un exemple est decrit ici-bas etape par etape. Cet exemple presente 
comment la rigidite du genou au point d'operation est 6valuee pour chaque repetition d'une 
serie de mesures. 
1. Les donnees brutes de position angulaire et de couple sont d'abord filtrees en utilisant 
la fonction « filtfilt » de MATLAB. Le filtre utilise est un filtre passe-bas du type 
butterworth du 4ieme ordre, et une frequence de coupure de 5 Hz est etablie. Les 
donnees filtrees sont presentees a la Figure 6.7. 


















Position angulaire (rad) vs. temps 
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80 100 
Figure 6.7 Donnees filtrees. 
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2. Tel que represents a la Figure 6.7, la serie de donnees comprend 5 repetitions qu'il 
faut decouper. La prochaine etape consiste done a decouper la serie en utilisant les 
parametres connus suivants : les vitesses d'extension (1 RPM), de flexion (3 RPM), et 
le temps des pauses (2 secondes a la fin de 1'extension, et deux secondes entre chaque 
repetition). La separation des repetitions est montree a la Figure 6.7 par des cercles. 
3. Les repetitions sont decoupees d'avantage de facon a isoler les donnees qui nous 
interessent, soit les donnees correspondant a 1'extension du genou. Pour ce faire, 
l'indice de la position angulaire maximale de chaque repetition est determine, et les 
repetitions sont definies comme etant entre le debut de 1'extension et la position 
angulaire maximale. 
4. L'indice du point d'operation est determine pour les vecteurs de donnees des 5 
repetitions. Cet indice correspond au point oil la position angulaire est a 97% de sa 
valeur maximale trouvee a l'etape 3. 
5. Un graphique du couple vs. la position angulaire est trace pour voir 1'allure des 5 
repetitions. Un exemple est montre a la Figure 6.8. Seulement quelques donnees sont 
representees apres le point d'operation pour ne pas considerer l'instabilite a la fin de 
chaque repetition qui est due a la deceleration du moteur. L'elimination de la region 
instable des signaux ameliore la correlation de la polynomiale ajustee a la prochaine 
etape. 
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Figure 6.8 Couple vs. position angulaire pour les 5 repetitions. 
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6. Une regression polynomiale d'ordre 4 est ajustee a chacune des 5 courbes representees 
a la Figure 6.8 a l'aide de la fonction « polyfit » de MATLAB. Cette regression permet 
d'obtenir une abscisse constante. 
7. On s'assure que la regression polynomiale ajustee aux donnees est appropriee en 
determinant le coefficient de correlation R2. La fonction « corrcoef » de MATLAB est 
utilisee. Un coefficient de correlation R2 d'au moins 0.99 est evalue comme etant 
acceptable. 
8. Des nouvelles donnees de couple pour une abscisse de position angulaire constante 
sont determinees pour chaque repetition. La fonction « polyval » de MATLAB est 
utilisee a cette etape. 
9. On prend la derivee des courbes polynomiales representant chaque repetition en 
utilisant la fonction « diff » de MATLAB. Tel que montre par l'equation (6.1), la 
derivee de cette courbe represente la rigidite du genou. 
10. On determine la valeur de rigidite au point d'operation defini plus haut pour chaque 
repetition de la s6rie. On a done 5 valeurs de rigidite par serie de tests. 
Les etapes du traitement des donnees enumerees ici-haut ont ete validees en traitant des 
donnees qui representent une rigidite connue. En effet, la serie de donnees enregistrees lors de 
la validation du couplemetre, dont le protocole est presente a 1'Annexe N, represente une serie 
de donnees dont la rigidite a determiner est connue. Cette rigidite est celle d'un ressort a 
coefficient de rigidite lineaire. En traitant cette serie de donnees a l'aide du programme dont 
les etapes sont presentees ici-haut, il a ete possible de reconfirmer la rigidite du ressort, 
validant ainsi le programme de traitement des donnees. 
6.7 Analyses statistiques 
Les analyses statistiques servent en premier lieu a determiner s'il existe un lien entre la 
rigidite du genou et les differentes configurations analysees. Des comparaisons multiples sont 
done prevues pour determiner si une difference significative existe entre les configurations. 
De plus, des analyses de sensibilite sont prevues pour mesurer 1'impact de certaines 
repetitions sur les conclusions. En effet, il est anticipe que les conclusions pourraient changer 
selon si on considere ou pas la premiere et derniere repetition de chaque serie ou si on 
considere ou pas la valeur la plus faible et la plus forte des 5 repetitions pour chaque serie. En 
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deuxieme lieu, des analyses sont prevues pour determiner si une correlation existe entre les 
valeurs de rigidite du genou et les variantes suivantes : l'age, le sexe et la souplesse des sujets 
telle que mesuree a l'aide du test sit-and-reach. 
Une analyse de variance (ANOVA) a blocs aleatoires complets generalises {Generalized 
Randomized Block Design ANOVA) est executee a l'aide du logiciel SASR. Ce type d'analyse 
considere que les blocs sont les differents sujets et servent de repetitions des differents 
traitements. Les traitements sont les differentes configurations analysees et les series sont les 
repetitions des traitements a l'interieur des blocs. Ce deuxieme type de repetition des 
traitements explique le qualitatif « generalises » utilise dans le nom de l'ANOVA. 
Les resultats de rigidite du genou des differents sujets ne sont pas compares entre eux puisque 
la souplesse varie beaucoup entre sujets, ce qui a comme consequence que le degre 
d'extension du genou correspondant au point d'operation pour chaque sujet est different. De 
plus, une inspection preliminaire des resultats a servi a determiner que les valeurs de rigidite 
du genou entre-sujets varient beaucoup. 
6.8 Resultats 
Les analyses statistiques ont ete executees par le service de consultation statistique du 
Departement de mathematiques et de statistique de l'Universite Laval. 
6.8.1 Participants 
Les sujets qui ont participe a l'etude etaient au nombre de 12 (7 hommes et 5 femmes). Cinq 
sujets ont ete choisis parmi les membres du groupe de recherche PERSEUS, et les autres ont 
ete recrut6s a l'aide d'une affiche publicitaire (voir l'affiche a 1'Annexe M). Pour participer a 
l'etude, les sujets ne devaient pas avoir de blessure chronique au genou droit ou au dos. Une 
compensation de 10$/heure a ete remise aux sujets, et la participation durait environ 2 heures. 
Les sujets ont une moyenne d'age de 27,0 ± 9,6 ans, une taille moyenne de 174,3 ± 10,4 cm, 
et un poids moyen de 68,5 ± 9,8 Kg. Le resultat du test de souplesse sit-and-reach est en 
moyenne de 30,9 ± 7,4 cm. 
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6.8.2 Resultats statistiques 
Avant de reveler les resultats statistiques de la comparaison entre les differentes 
configurations, une analyse visuelle des resultats est d'abord presentee. La Figure 6.9 montre 
un graphique comparant des resultats typiques de moment de force vs. la position angulaire 
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Figure 6.9 Couple vs. la position angulaire pour chaque configuration (donnees du sujet 5) 
On se rappelle que la rigidite du genou correspond a la pente de la tangente a la courbe de 
couple selon la position angulaire. D'apres la Figure 6.9, on remarque que la rigidite 
augmente avec 1'extension du genou. Ceci est normal puisque la contrainte des structures qui 
contribuent a la rigidite du genou augmente avec 1'extension du genou, ce qui augmente 
consequemment leur rigidite selon les principes vus au Chapitre 2. Le point d'operation 
auquel les resultats sont evalues est a la position angulaire correspondant a 97% de 
1'extension maximale du sujet. La courbe de la configuration 4 (flexion maximale de la 
colonne avec flexion des hanches) est representee uniquement pour montrer que le point 
d'operation n'est pas le meme que pour les autres configurations. Ceci est du au fait que 
l'extension maximale etait moins prononcee dans cette configuration, tel qu'explique a la 
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section 6.5. Pour le sujet 5, ce point d'operation correspond a 1,22 rad (69,9°) dans les 
configurations 1 a 3, mais a 0,76 rad (43,5 °) dans la configuration 4. L'analyse des resultats 
portera principalement sur les trois premieres configurations vu que la configuration 4 est 
utilisee simplement comme methode de validation de l'appareil. 
Une observation preliminaire sur les resultats peut etre faite en evaluant visuellement la pente 
de la tangente des courbes a leur point d'operation. On remarque qu'il n'y a pas une grande 
difference dans la pente au point d'operation pour les configurations 1 a 3. Ces observations 
s'appliquent egalement si on examine la tendance des valeurs moyennes de rigidite du genou 
au point d'operation selon chaque configuration analysee (voir Figure 6.10 et Figure 6.11). 
Les valeurs de rigidite pour chaque configuration sur ces deux figures represented les valeurs 
moyennes de toutes les repetitions correspondant a la configuration, et les resultats de chaque 
sujet sont montres. 
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Figure 6.10 Les valeurs de rigidite du genou au point d'operation pour les sujets 1 a 6. 
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Figure 6.11 Les valeurs de rigidite du genou au point d'operation pour les sujets 7 a 12. 
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Les analyses ANOVA faites sur les resultats permettent de confirmer certaines des 
observations preliminaires decrites plus haut. Les details des analyses ANOVA sont presentes 
a l'Annexe O. Les analyses faites sur l'ensemble des resultats des 12 sujets qui ont participe a 
l'etude montrent aucun effet significatif des configurations sur la valeur de rigidite du genou 
(F=1.43, df=3,33, p=0.2512). De plus, l'analyse de sensibilite sur l'impact de certaines 
repetitions sur les conclusions permet de conclure que les conclusions sont inchangees si on 
considere ou pas la premiere et derniere repetition de chaque serie (F=1.46, df=3,33, 
p=0.2445), et si on considere ou pas la repetition la plus forte et la plus faible de chaque serie 
(F=1.33, dl=3,33, p=0.2805). 
Finalement, une analyse a ete effectuee pour mesurer l'effet du sexe, de l'age, et de la 
souplesse sur les valeurs de rigidite du genou, en tenant compte egalement de l'effet des 
configurations. Cette analyse montre que le sexe a une influence significative sur la valeur 
moyenne de rigidite (F=7.34, dl=l,8, p=0.0267), les hommes ayant en moyenne une rigidite 
du genou plus elevee que les femmes. De plus, l'analyse statistique suggere que l'age et la 
souplesse n'ont pas d'effet sur la rigidite du genou (F=0.0004, dl=l,8, p=0.9848 et F=1.2917, 
dl=l,8, p=0.2886 respectivement). De plus, l'effet de la configuration est la meme pour les 
deux sexes de par 1'absence d'interaction significative entre le sexe et la configuration. 
6.9 Discussion 
6.9.1 Validation des resultats 
Les resultats determines dans cette etude sont comparables aux resultats suggeres par d'autres 
etudes semblables. Zhang et al (1998) rapportent une rigidite passive du genou de 35,7+7,8 
Nm/rad a 40° d'extension, plus 5,9 Nm/rad de contribution gravitationnelle. Tai et Robinson 
(1995) rapportent une rigidite passive du genou de 40-120 Nm/rad pour plusieurs niveaux 
d'extension du genou. Dans la presente etude, la rigidite du genou moyenne pour les 3 
premieres configurations est de 60,4±6,5 Nm/rad pour les hommes, et de 38,1+18,0 Nm/rad 
pour les femmes, mesuree a un point d'operation de 97% de l'extension maximale du sujet. 
L'extension maximale des sujets varie de 67° a 91° par rapport a la verticale. D'autre part, les 
resultats de la presente etude concordent avec les resultats de l'etude de Zhang et al (1998) 
qui suggerent que la rigidite du genou en extension passive est plus elevee a des degres 
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d'extension superieurs, et avec l'etude de Such et al (1975) qui suggerent que la rigidite du 
genou est significativement plus elevee chez les hommes que chez les femmes. 
II est important de preciser que les valeurs moyennees des resultats rapportees dans le 
paragraphe precedent sont uniquement utilisees pour observer l'ordre de grandeur des 
resultats. En effet, le niveau d'extension auquel la rigidit6 du genou est evaluee est different 
pour chaque sujet, et les valeurs de rigidite n'ont pas ete ajust6es pour considerer le moment 
du a la gravite. Ces considerations font en sorte qu'il n'est pas pertinent sur un plan statistique 
de prendre la moyenne des valeurs de rigidite d'un groupe de sujets. C'est dans cette optique 
que l'analyse statistique employee considere chaque sujet comme un bloc distinct. 
Ce dernier point donne lieu a la justification de ne pas avoir considere le poids du a l'orthese 
et a la jambe. En effet, ce poids introduit un moment de force indesirable qui affecte le calcul 
de la rigidite du genou (voir l'equation (6.1)). Cependant, bien que ce moment soit different 
pour chaque sujet, il n'affecte pas la pertinence des resultats. Etant donne que l'analyse 
statistique considere les sujets comme des blocs, la methode pour determiner si les resultats 
different d'une configuration a une autre consiste a comparer les resultats intra-sujet. Par 
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ou les rigidites K\ et Ki representent les rigidites mesurees qui sont comparees dans 
l'analyse statistique, ^i et Kx representent les vraies rigidites du genou du sujet pour les 
configurations 1 et 2, et KQ^% represente la rigidite due a la gravite au point d'operation (97% 
du niveau d'extension maximale). La Figure 6.12 expose le probleme en presentant trois 
courbes de couple selon la position angulaire pour une configuration. On se rappelle que la 
rigidite K represente la tangente de la courbe de couple selon la position angulaire. 
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Figure 6.12 L'effet de la gravite sur le graphique de couple vs. position angulaire. 
La courbe A represente les donnees mesurees experimentalement dont la rigidite au point 
A 
d'operation est homologue a Ki, la courbe B represente le couple du a la gravite dont la 
rigidite au point d'operation est homologue a KG9i%. II existe une seule courbe B pour chaque 
sujet. Pour tracer la courbe B, le couple du a l'orthese et a la jambe a ete determine 
theoriquement a l'aide des mesures anthropometriques du sujet. La courbe C represente les 
donnees ajustees pour considerer la gravite, done la rigidite au point d'operation est 
homologue a K\. Le point d'operation est identifie par un cercle sur chaque courbe. 
Bien que l'ajustement de la rigidite pour considerer la gravite provoque un decalage de la 
courbe A, ce decalage est constant pour les resultats des trois premieres configurations se 
rapportant a un meme sujet, done il s'annule lorsqu'on compare les resultats de 2 
configurations. L'equation (6.3) revele ce principe. 
AK2^ = K2-K1 = (KG + K2)- (Kc +Kl) = K1-Kl (6.3) 
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On remarque que KQ s'annule lors de la sous traction des rigidites mesurees. En somme, etant 
donne que le moment du a la gravite est constant pour chaque sujet, il est inutile de le 
considerer dans l'optique de comparer l'effet des differentes configurations, sauf bien entendu 
lorsque des comparatifs sont faits avec la configuration 4. 
En effet, la contribution due a la gravite n'est pas la meme dans la configuration 4 compare 
aux trois autres configurations. Ceci est du au fait que le point d'operation pour la 
configuration 4 ne correspond pas a la meme valeur de position angulaire que pour les trois 
premieres configurations vu que l'extension maximale des sujets est moins elevee. La 
difference au niveau de la contribution gravitationnelle peut etre observee si on considere la 
variation de la tangente de la courbe B selon la position angulaire. Un exemple de ce principe 
pour le sujet 5 est montr6 a la Figure 6.13. 
La contribution de la gravite aux resultats 
0.6 0.8 1 
Position angulaire (rad) 
Figure 6.13 Exemple de la contribution de la gravite au resultat de rigidite de la 
configuration 4 compare aux autres configurations 
Selon la Figure 6.13, il est facile de determiner visuellement que la pente de la tangente de la 
courbe a 0,76 rad est plus elevee qu'a 1,22 rad, ces deux positions angulaires correspondant 
aux points d'operation de la configuration 4 et des trois premieres configurations pour le sujet 
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5 respectivement. Pour pouvoir comparer la configuration 4 avec les autres configurations il 
suffit simplement de soustraire la difference de rigidite K entre les deux points d'operation a 
tous les resultats de rigidite de la configuration 4. Ceci permet done de pouvoir comparer la 
configuration 4 aux autres sans qu'il y ait un biais du a la gravite. Ainsi, pour reprendre 
l'exemple du sujet 5, si 
A ^ G = KG0.16rad ~ KCl.22rad (6-4) 
alors, puisque AKG est constant pour le sujet 5, on peut comparer la configuration 4 avec la 
configuration 1 par exemple de la facon suivante : 
A A 
AK^=(K*-AKG)-Ki. (6-5) 
D'ailleurs, 1'analyse de la comparaison entre la configuration 4 et les autres configurations 
represente une methode de validation partielle de l'appareil. L'analyse ANOVA suggere que 
la rigidite mesuree pour la configuration 4 n'est pas significativement differente des autres 
configurations. Ce resultat semble surprenant si on considere que le point d'operation de la 
configuration 4 correspond a une position angulaire plus basse que les autres configurations, 
et que le couple enregistre pour la configuration 4 est significativement plus eleve que pour 
les autres configurations sur toute l'amplitude de l'extension (voir la Figure 6.9). Cependant, 
ce resultat etait anticipe (voir la section 6.5). En effet, la rigidite du genou a la fin de 
l'extension n'est pas significativement differente des autres configurations malgre ramplitude 
d'extension plus basse parce que, pour la configuration 4, les muscles des ischio-jambiers 
contribuent d'avantage qu'aux autres configurations des le debut de l'extension. Selon le 
concept explique a la section 2.2, puisque le coefficient de rigidite des muscles augmente avec 
la deformation de ceux-ci, leur contribution a la rigidite du genou ne fait qu'augmenter avec 
l'amplitude de l'extension. Ceci fait en sorte que la rigidite du genou pour la configuration 4 
est plus elev6e des le debut de l'extension, et atteint la valeur de rigidite maximale a une plus 
faible amplitude d'extension que pour les autres configurations. Ceci est du a la contrainte des 
muscles des ischio-jambiers. En somme, la determination que la rigidite du genou n'est pas 
significativement differente entre la configuration 4 et les autres configurations constitue une 
confirmation que l'appareil de mesure de rigidite du genou fonctionne tel qu'anticipe. 
Cependant, la contribution relative au resultat de rigidite du genou d'un possible reseau de 
fascias et des muscles des ischio-jambiers n'est pas necessairement la meme dans la 
74 
configuration 4 que dans les autres configurations. En effet, l'effet d'une flexion des handles 
sur la precontrainte des fascias posterieurs au membre inferieur est inconnu. La determination 
que la rigidite mesuree a la configuration 4 ne soit pas significativement differente de celle 
des autres configurations malgre 1'amplitude d'extension moins prononcee porte a croire que 
le genou aurait une valeur de rigidite maximale qui serait propre a chaque individu. 
Cependant, ce phenomene depasse l'envergure de ce projet, et ne sera pas analyse davantage. 
Tel que mentionne a la section 6.1, l'erreur reliee a la chaine d'acquisition des donnees n'est 
pas significative. Cet aspect, en plus de la validation de l'appareil presente a 1'Annexe N, 
confirment que 1'instrumentation du montage fourni une precision adequate. 
6.9.2 Limites de l'etude 
Une source d'erreur pourrait etre due a l'occurrence que la cuisse des sujets levait de quelques 
degres a la limite de 1'extension du genou. Ce phenomene est du a un mauvais alignement du 
centre de rotation du genou avec l'axe du moteur et a la force normale appliquee par l'orthese 
sur la jambe en extension. En effet, les efforts produits par le moteur induisent des reactions a 
la handle qui menent a une flexion. Ce phenomene entraine necessairement une erreur dans la 
mesure de position angulaire puisque le genou ne tourne plus autour d'un point de pivot fixe. 
En effet, la mesure de position angulaire prend en consideration que la cuisse reste immobile 
pendant 1'extension, ce qui n'est pas tout a fait le cas a la toute fin de 1'extension du genou 
(voir la Figure 6.14). 
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Figure 6.14 Erreur de mesure de la position angulaire. 
Bien que le biais sur la position angulaire cause par cette source d'erreur est 6value comme 
etant minime, il est interessant d'analyser comment il aurait ete possible de l'eviter. En effet, 
il est intuitif de penser qu'une solution a ce probleme serait de retenir la cuisse contre 1'assise 
du siege a l'aide d'une courroie, mais cette option a ete ecartee parce qu'il a ete evalue que la 
courroie serait une source d'inconfort pour le sujet en plus de possiblement susciter la 
contraction involontaire des muscles de la cuisse lors de la compression de ceux-ci contre la 
courroie pres du niveau d'extension maximale. D'autre part, il a ete evalue que la courroie 
susciterait un sentiment d'insecurite du sujet pour l'appareil, ce qui biaiserait 1'evaluation de 
la limite d'extension maximale au tout debut de 1'experimentation. Par ailleurs, 1'alignement 
du centre de rotation du genou avec l'axe du moteur est tres difficile a atteindre puisque l'axe 
de rotation du genou n'est pas reellement normal au plan sagittal [Hollister et al., 1993]. 
L'ajout d'un degre de liberte dans l'orientation parallele a la jambe a l'aide d'un roulement a 
billes entre l'orthese et la tige la supportant pourrait ameliorer le montage sans toutefois 
corriger definitivement le probleme. La source d'erreur est neanmoins minimisee par le fait 
que le point d'operation lors du traitement des donnees est pris avant le niveau d'extension 
maximale du sujet. De plus, puisque la configuration des handles est identique pour les trois 
premieres configurations, cette source d'erreur est necessairement constante pour ces 
configurations. 
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Dans certains cas, il est possible que l'effet des configurations sur la rigidite du genou soit 
affecte par une determination inexacte de la limite d'extension du genou. Bien que des 
mesures aient .ete prises pour s'assurer de la souplesse optimale du genou avant la 
determination de son extension maximale, cette determination etait subjective. II est done 
possible que certains sujets aient indique un niveau d'extension du genou sub-maximale par 
manque de confiance en la securite de l'appareil. 
Une autre source d'erreur potentielle est l'absence d'instrumentation fournissant une 
retroaction sur la contraction musculaire des muscles de la cuisse des sujets. Une retroaction a 
l'aide de mesures electromyographiques (EMG) par exemple aurait permis de s'assurer de la 
passivite des muscles de la cuisse des sujets. Par contre, une precision acceptable d'une telle 
instrumentation aurait ete difficile a atteindre, et e'est pourquoi il a et€ decide de ne pas 
l'utiliser. 
6.9.3 Analyse des resultats 
A la suite des retroactions des sujets sur leurs perceptions pendant 1'experimentation, il est 
surprenant qu'aucune difference n'ait ete determinee entre les configurations 1 a 3. En effet, 
tous les sujets ont signifie qu'ils avaient l'impression que « ca tirait » plus derriere le genou et 
la region lombaire du dos dans la configuration 2 (flexion du torse et du cou) compare a la 
configuration 1 et 3, a l'exception d'un sujet qui avait l'impression que « 9a tirait » plus dans 
la configuration 3 (flexion du cou uniquement). A l'aube de ces retroactions, il n'aurait pas 
ete surprenant que la rigidite du genou ait ete determinee comme etant significativement plus 
elevee dans la configuration 2, mais ce n'est pas le cas. 
Deux raisons sont possibles quant a 1'interpretation de ce resultat. La premiere est que 
l'appareil de mesure de rigidite du genou n'est pas assez precis pour mesurer une difference 
de rigidite entre les configurations du aux limites enumerees dans la section prec6dente. La 
deuxieme raison possible est celle que les fascias ne possederaient pas une fonction multi-
articulaire a travers le dos et le genou. Cela semble plus plausible puisque les methodes de 
validation de l'appareil paraissent adequates. Soit la precontrainte des fascias posterieurs du 
dos n'affecte pas le niveau de contrainte des fascias traversant le genou, soit le bras de levier r 
d'un reseau de fascias traversant le genou n'est pas assez grand pour que le fascia puisse 
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contribuer a la rigidite du genou (se referer a la Figure 2.1). Des etudes anatomiques sur 
l'anatomie des fascias traversant le genou seraient necessaires pour eclaircir cette derniere 
possibilite. 
La deuxieme interpretation du resultat mentionnee ici-haut implique qu'une precontrainte des 
fascias posterieurs du dos ne serait pas due au changement de configuration des genoux. La 
sensation d'etirement accru ressentie par les sujets dans la configuration 2 serait done en lien 
avec le systeme nerveux. Une hypothese sur le mecanisme physiologique d'une telle 
retroaction du corps humain depasse l'envergure de ce projet, et ne sera done pas discutee 
d'avantage. 
6.9.4 Perspectives 
Avant d'avoir choisi la methodologie experimentale qui serait employee dans cette etude, tres 
peu d'investigations anatomiques ou biomecaniques s'etaient penchees sur la determination 
d'un lien possible entre les fascias du dos et des membres inferieurs. n a et6 evalue que si la 
configuration de la colonne avait un effet significatif sur la rigidite du genou, ce resultat 
supporterait l'existence d'un tel lien en offrant un indice quantitatif. Cependant, aucune 
correlation entre la configuration de la colonne et la rigidite du genou n'a ete determinee pour 
une meme configuration des hanches, ce qui laisse croire que meme si un lien existe entre les 
fascias posterieurs du dos et des membres inferieurs, un tel reseau de fascias ne possede pas 
une fonction dans la biomecanique multi-articulaire. 
Le choix d'etudier 1'effet du changement de configuration du torse et du cou sur la rigidite 
d'une articulation aussi eloignee que le genou semble avoir ete trop ambitieux. D est done 
maintenant possible de reorienter de futures recherches sur une region moins etendue du 
corps. En effet, les resultats de cette etude n'eliminent pas la possibilite que les fascias 
possedent une fonction multi-articulaire, mais seulement qu'une telle fonction ne s'etend pas 
du dos jusqu'au genou, ce qui suggere que les fascias possederaient des points d'encrage qui 
ne permettraient pas l'existence d'une telle fonction. 
D'autres etudes qui impliqueraient une methodologie plus pointue sont requises dans l'espoir 
de determiner si les fascias possedent une fonction dans la biomecanique multi-articulaire. Par 
exemple, il serait interessant de determiner la rigidite de la region lombaire du dos pour 
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differentes configurations des membres superieurs et/ou d'une autre region de la colonne 
vertebrate telle que la region cervicale. En effet, la litterature suggerant que le fascia 
posterieur du dos est multi-articulaire sur toute sa longueur est abondante [Barker et al, 2004; 
Bogduk et Macintosh, 1984; Hertling et Kessler, 2006; Myers, 2001; Vleeming et al, 
1995], ce qui justifierait le choix d'entreprendre une experimentation visant a quantifier une 
fonction possible du fascia due a cette morphologie multi-articulaire. Cette methodologie n'a 
pas 6t6 entreprise dans le cadre de ce projet parce que la determination de la rigidite de la 




Les objectifs du projet ont considerablement aide a faire avancer les connaissances de la 
biomecanique multi-articulaire dans l'optique de verifier l'hypothese principale du projet. 
Celui-ci etait de determiner si l'origine de certains maux de dos pourrait etre expliquee par 
des lesions aux fascias. A l'aide du premier objectif, il a ete possible de determiner que dans 
un etat precontraint les fascias posterieurs du dos pourraient representer une des structures les 
plus rigides de la colonne vertebrale. Cette conclusion suggere que les fascias posterieurs du 
dos pourraient etre vulnerables a des lesions si une charge externe ou un etirement excessif 
depassait les limites mecaniques des articulations de la colonne. Le deuxieme objectif du 
projet visait a determiner si les fascias posterieurs du dos pourraient etre precontraints du a 
l'existence d'une possible fonction multi-articulaire a travers le corps. Les resultats de cette 
deuxieme etape du projet n'ont pas revele l'existence d'une telle fonction des fascias 
traversant simultanement le dos et le genou. Ce resultat ne refute pas cependant la premisse 
du projet qui est que des reseaux de fascias multi-articulaires pourraient exister a travers le 
corps, mais la possible fonction de tels reseaux dans la biomecanique multi-articulaire serait 
moins etendue qu'on le croyait. 
D'autres etudes sont done necessaires pour determiner si l'origine de certains maux de dos 
pourrait etre expliquee par des lesions aux fascias. Grace aux resultats du premier objectif de 
ce projet, il s'agit de determiner par quels mecanismes les fascias posterieurs du dos 
pourraient 6tre precontraints. De plus, a l'aide des resultats du deuxieme objectif du projet, on 
sait que si une precontrainte est possible, celle-ci ne proviendrait pas d'un changement de 
configuration des membres inferieurs. L'investigation de l'effet de la configuration des 
membres superieurs et de la colonne superieure sur la precontrainte du fascia thoracolombaire 
serait requise. De plus, l'effet de la contraction des muscles des abdominaux sur la 
precontrainte du fascia thoracolombaire serait egalement interessant a analyser. 
D'autre part, la revue de litterature de ce projet a permis de determiner que d'autres facteurs 
pourraient egalement etre considered lors de 1'investigation d'une possible fonction des 
fascias dans la biomecanique multi-articulaire. Par exemple, la relation incontestable entre les 
fascias et les muscles qu'ils entourent pourrait porter a croire qu'une fonction multi-articulaire 
80 
des fascias serait etroitement reliee a la physiologie du muscle. En effet, des etudes faites par 
Trotter (1993) et Huijing (1999) suggerent qu'il y aurait transmission de forces entre les 
muscles et les fascias et vice-versa. Ces etudes portent done a croire que s'il existe des 
reseaux fasciculaires multi-articulaires, l'etat de contrainte de ceux-ci dependrait non-
seulement du changement de configuration des articulations qu'ils traversent, mais pourrait 
dependre egalement du niveau de contraction des muscles auxquels ils sont lies. Une telle 
hypothese devrait faire l'objet de futures investigations. 
D'ailleurs, des exemples d'interactions biomecaniques entre les fascias et les muscles ont deja 
ete proposes dans la litterature, mais pas pour investiguer des mecanismes pathologiques. En 
effet, de telles interactions ont ete suggerees pour proposer des mecanismes par lesquels la 
contraction des muscles des abdominaux ou des erector spinae introduirait une precontrainte 
du fascia thoracolombaire de facon a ce que celui-ci contribue a soutenir ou non le moment de 
force cause par le torse en flexion. Ces mecanismes sont d£crits a la section 3.3.2.2. II serait 
interessant d'analyser ces mecanismes sur le plan mecanobiologique pour determiner si le 
niveau de precontrainte du tissu est assez eleve pour le rendre dans un etat vulnerable a des 
lesions. Des investigations de la sorte pourraient avant tout etre accomplies theoriquement a 
l'aide d'un modele semblable a celui presente dans cette etude. Par exemple, le modele 
theorique presente dans la presente etude pourrait etre ameliore en y ajoutant un fascia 
thoracolombaire ayant des proprietes biaxiales. 
Des futures etudes sur le role des fascias dans la biomecanique multi-articulaire sont 
necessaires afm d'apporter de nouvelles connaissances a la biomecanique ainsi qu'a plusieurs 
autres domaines. En effet, bien que ce projet vise une investigation biomecanique d'un 
mecanisme pathologique reliant les fascias aux maux de dos, une possible fonction des fascias 
due a leur structure multi-articulaire pourrait avoir des impacts dans les domaines de la 
physiologie de retirement [Alter, 2004], des performances sportives, et meme de la 




L'objectif principal de l'etude etait de determiner si certains maux de dos pourraient etre 
expliques par des lesions aux fascias posterieurs du dos. Cette hypothese a ete investiguee a 
l'aide d'une methodologie comportant deux objectifs. 
Le premier objectif du projet consistait a verifier l'hypothese que les fascias posterieurs du 
dos pourraient contribuer significativement a la rigidite de la colonne vertebrate en flexion. A 
l'aide d'un modele numerique de la colonne, il a ete possible de determiner que les fascias 
posterieurs du dos pourraient contribuer significativement (plus que 25%) a la rigidite de la 
colonne en flexion s'ils sont precontraints. Dans un tel etat, les fascias seraient vulnerables a 
des lesions dans l'eventualite d'une mise-sous-charge externe ou d'un etirement excessif 
depassant les limites mecaniques des articulations intervertebrales. La precontrainte du fascia 
posterieur du dos pourrait etre une consequence de plusieurs facteurs, dont la contraction des 
muscles des abdominaux et la morphologie multi-articulaire des fascias. 
Le deuxieme objectif du projet consistait a verifier l'hypothese que le fascia posterieur du dos 
pourrait etre precontraint du a une fonction multi-articulaire des fascias. Pour verifier cette 
hypothese, une methodologie experimentale a ete utilisee pour tenter de quantifier la fonction 
multi-articulaire d'un possible reseau fasciculaire traversant simultanement le dos et le genou. 
Cette experimentation consistait en la mesure de la rigidite du genou selon differentes 
configurations du torse et de la tete. Une variation de la rigidite du genou selon la 
configuration du torse et de la tete indiquerait qu'une structure multi-articulaire traversant 
simultanement le genou et le dos, telle que le fascia, pourrait etre en cause. Cependant, les 
resultats experimentaux suggerent que le fascia traversant le torse et le genou ne possede pas 
une fonction multi-articulaire due a 1'absence de correlation entre la rigidite du genou et la 
configuration de la colonne. Cette conclusion suggere done que les fascias posterieurs du dos 
ne pourraient pas etre precontraints par le changement de configuration des genoux. 
82 
Cette conclusion n'elimine pas la possibility d'une fonction multi-articulaire des fascias, mais 
suggere plutot que cette fonction n'est pas mecaniquement significative entre deux 
articulations aussi distantes que le genou et la colonne superieure. Une etude semblable 
verifiant si le fascia thoracolombaire pourrait etre precontraint par le changement de 
configuration d'une articulation superieure a la region lombaire serait necessaire comme 
prochaine etape de 1'investigation d'une possible fonction multi-articulaire des fascias. De 
plus, l'effet de la contraction des muscles sur le niveau de contrainte des fascias serait 
egalement interessant a considerer. De telles etudes permettraient de determiner si la 
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Figure A. 1 Modelisation des composantes assurant la rigidite d'une articulation. 
Par le travail virtuel, si on induit un deplacement A6 au segment corporel, un couple Ax sera 
produit par rapport au centre de rotation, ou 
Ar = £ ^ (A.l) 
1=1 
= X*,AI,r,, (A.2) 
1=1 
ou Al represente l'allongement de la structure i pour un A0 donne. En supposant des petites 
rotations, on trouve que 
<=i /=i /=i 
(A.3) 
Si on desire connaitre la rigidite Ke creee par les N composantes anatomiques, il sufflt 
d'etablir que 
AT = KeA0 , (A.4) 
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Figure B.l Les muscles intermediaires du dos [Netter, 1994]. 
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Figure B.2 Les muscles profonds du dos [Netter, 1994]. 
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ANNEXED CALCUL DE LA RIGIDITE DES LIGAMENTS 
POSTERIEURS DE LA COLONNE 
A l'aide de donnees dans la litterature, il est possible de representer les ligaments posterieurs 
de la colonne par un seul ressort equivalent par segment vertebral, tel que presente a la Figure 




Centre de rotation 
d'une vertebre 
i e q 
- • : 
^Keq 
Figure D. 1 Representation des ligaments posterieurs de la colonne pour un segment 
vertebral en un seul ressort equivalent. 
En se basant sur des donnees dans la litterature, on connait la rigidite moyenne Kj (N/mm) et 
la distance r; approximative de chaque ligament posterieur qui contribue a la rigidite de la 
colonne en flexion. Avec l'equation (2.1), on peut determiner le Ktheta de chaque ligament. 
Ces donnees sont presentees au Tableau D.l. 
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D'apres plusieurs sources dans la litterature [Potvin et al, 1991; Tesh, 1986; Toussaint et al, 
1995], le bras de levier equivalent req des ligaments posterieurs a la colonne peut etre 
considere comme etant a 58 mm du centre de rotation des vertebres. A partir du total 
determine au Tableau D., une simple reorganisation de 1'equation (2.1) permet de determiner 
que 






De cette facon, on connait la valeur de Keq selon la contribution de chaque ligament a la 
rigidite en rotation d'un segment vertebral. Puisque cette valeur est approximative, la valeur 
introduite au modele est 70 N/mm, ce qui est une approximation conservatrice par rapport a la 
valeur calculee ici-haut. 
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ANNEXE E : VALIDATION DU MODELE DE LA COLONNE EN 
FLEXION 
La validation d'un modele consiste a s'assurer que celui-ci possede un comportement 
previsible qui s'apparente le plus possible au systeme reel etudie. Le modele etudie ici est un 
modele de la colonne vertebrale en flexion passive. II va de soit que le modele doit se 
comporter conformement aux caracteristiques d'un systeme multi-segmentaire tel que decrit 
au Chapitre 2. L'equation (2.1) doit done d'etre valide pour le modele de la colonne. Une 
methodologie de validation s' impose done pour determiner si: 
1. le modele se comporte de la fa?on prevue lorsque certains parametres du modele sont 
changes ou que certaines composantes sont enlevees. 
2. la geometrie du modele s'apparente a une colonne vertebrale humaine adulte typique 
Les analyses de validation du modele qui ont ete choisies sont presentees au Tableau E.l. 
TABLEAU E.1 ANALYSES DE VALIDATION DU MODELE 
Analyses de tendances 





La rigidite apparente de la colonne devrait varier lineairement 
avec le coefficient de rigidite des ressorts d'une structure tel que 
revele par l'equation (A.5). 
La rigidite apparente de la colonne et la distance de la structure 
rigide au centre de rotation des vertebres devraient avoir une 
correlation quadratique, tel que revele par l'equation (A.5). 
Si on enleve une structure rigide, la rigidite apparente de la 
colonne devrait devenir plus basse. 
Geometrie du modele 
Etape de l'analyse 
4 
Analyse 
L'allongement des structures rigides lors d'un certain changement 
de configuration de la colonne doit etre dans le meme ordre de 
grandeur que celui observe dans la litterature. 
Etape 1: Verification que la rigidite apparente varie lineairement avec le coefficient de 
rigidite des ressorts d'une structure 
Le modele utilise pour faire cette analyse est un modele avec seulement une structure rigide 
active (les ligaments dans ce cas). Des valeurs de coefficient de rigidite des ressorts entre 60 
et 220 N/mm sont introduites, et la distance r de la structure rigide au centre de rotation des 
vertebres est gardee constante. La lecture de la rigidite apparente de la colonne est alors prise 
pour chaque valeur de rigidite" des ressorts introduite, et la courbe de rigidite apparente de la 
colonne selon le coefficient de rigidite des ressorts est tracee (Figure E.l). La Figure E.l 
montre que la rigidite apparente varie lineairement avec le coefficient de rigidite des ressorts 
d'une structure. 
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Courbe de Rigidite apparente de la colonne vs. Coefficient de rigidite des ressorts de la structure rigide 
0.32 
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220 
Figure E. 1 Courbe de la rigidite apparente de la colonne en fonction du coefficient de 
rigidite des ressorts d'une structure rigide. 
Etape 2 : La rigidite apparente de la colonne et la distance de la structure rigide au 
centre de rotation des vertebres devraient avoir une correlation quadratique, tel que 
revele par 1'equation (2.1). 
Le modele utilise pour faire cette analyse est un modele avec seulement une structure rigide 
active. Des valeurs de distance r de la structure au centre de rotation des vertebres entre 15 et 
70 mm sont introduites, et le coefficient de rigidite des ressorts est gardee constante. La 
lecture de la rigidite apparente de la colonne est alors prise pour chaque valeur de r introduite, 
et la courbe de rigidite apparente de la colonne selon la grandeur de r est tracee (Figure E.2). 
La Figure E.2 montre que la rigidite apparente et la distance de la structure rigide par rapport 
au centre de rotation des vertebres ont une correlation quadratique. 
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y = 5.3e-005*xz - 3.4e-005"x + 0.075 
o Donnees proirenant du modele 
Courbe quadratique 
0 10 20 30 40 50 60 70 80 
Distance r entre le centre de rotation des vertebres et la structure rigide (mm) 
Figure E.2 Courbe de la rigidite apparente de la colonne en fonction de la structure au 
centre de rotation des vertebres. 
Etape 3 : Si on enleve une structure rigide, la rigidite apparente de la colonne devrait 
devenir plus basse. 
Cette analyse est executee dans le cadre de la methodologie de l'objectif 1. 
Etape 4 : L'allongement des structures rigides lors d'un certain changement de 
configuration de la colonne doit etre dans le merae ordre de grandeur que celui observe 
dans la litterature. 
L'observation du comportement de la structure « fascia » du modele a ete choisie pour verifier 
cette etape du modele. En effet, les structures « muscles » et « ligaments » sont des ressorts 
equivalents qui repr6sentent plusieurs composantes anatomiques qui sont en parallele dans la 
morphologie anatomique reelle, ce qui fait que l'allongement de ces structures est 
difficilement comparable avec des valeurs trouvees dans la litterature. D'autre part, la 
structure « moelle epiniere » n'est pas un bon choix pour effectuer la validation non plus 
puisque sa distance par rapport au centre de rotation des vertebres a ete approximee a la 
hausse. Cependant, la structure « fascia » represente des composantes anatomiques qui 
pourraient etre considerees comme etant en serie (le FTL posterieur et le fascia nuchal) en 
plus de posseder une distance r qui se rapproche de la valeur moyenne rapportee par la 
litterature. 
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D'apres la Figure E.3, Tesh (1986) suggere que la deformation du fascia thoracolombaire 
posterieur lors de la flexion maximale entre LI et L2 serait de l'ordre de 25%. Dans cette 
configuration, Tangle entre les deux vertebres serait de 8 degres. Incidemment, le tableau de 































 U 6 
L'9-JLM. Strains induced in posterior fascial 
layer if the midline during full flexion. 
Figure E.3 Contraintes induites au FTL posterieur a la ligne mediane pendant la flexion 
maximale [Tesh, 1986]. 
Si on induit un deplacement angulaire de 8 degres entre les vertebres LI et L2 du modele, on 
trouve une deformation d'une structure « fascia » uni-articulaire de 32%. Bien que cette 
valeur soit plus elevee que l'estimation de 25% determinee par Tesh (1986), l'ordre de 
grandeur de la deformation du fascia dans le modele est considere comme etant acceptable. 
En effet, la distance du fascia thoracolombaire au centre de rotation des vertebres introduit 
dans le modele est celui rapporte par la litterature pour la region lombaire. Cependant, selon la 
litterature, cette distance est plus grande au niveau de la region thoracique. En effet, selon 
Toussaint et al (1995), le bras de levier du FTL serait de 8,5 cm au niveau thoracique, et de 
7,1 cm au niveau lombaire. Geometriquement, la deformation du fascia pour un certain angle 
entre deux vertebres devrait done etre plus grande au niveau de la region thoracique qu'a la 
region lombaire. On peut conclure que le niveau de deformation du fascia dans le modele est 
acceptable pour representer la moyenne de tous les segments vertebraux. 
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Ax 
K;: Coefficient de rigidite du ressort 
Figure F.l Propriete des ressorts en serie. 
On est interesse a determiner la valeur de Kequivaiem selon Ki et K2. Premierement, pour un 
ressort lineaire, 
F = (K)(Ax). (F.l) 
Selon la Figure F.l, 
et 
K = 
equivalent * ' 
Ax = A*! + Ax2, 
(F.2) 
(F.3) 
De plus, selon 1'equation (F.l), 
Ax, = — , (F.4) 
Ax2 = K, (F.5) 
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En substituant les equations (F.4), (F.5) et (F.3) dans l'equation (F.2), on trouve 
SiKi 
K — 
equivalent -p p 
= K2 = Kj, on trouve 
K - 1 








Kj = 2K iquivalatt ' (F.8) 
Et, si on a N ressorts, 
Ki=NK^uivalent . (F.9) 
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I umbar spinel 
Fig.6.11 Physiological stress and strain f0rpQSfer;orfascl3l layer at full flexion. 
Figure G.l Exemple de courbes de contrainte vs. deformation de deux echantillons de 
fascia thoracolombaire [Tesh, 1986]. 
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ANNEXE H : PARAMETRESINTRODUITS AU MODELE POUR 
CHAQUE CONDITION PHYSIOLOGIQUE 












































Condition 2: Fascia multi-articulaire non-



























































































Condition 4: Fascia multi-articulaire non-














































Condition 5: Fascia uni-articulaire sauf entre L3-S3, 
precontract et ligaments precontraints 
Unites 
Composantes 
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Condition 6: Fascia uni-articulaire sauf entre L3-S3, 
non-precontraint et ligaments precontraints 
Unites 
Composantes 



















































Condition 7: Fascia uni-articulaire sauf entre L3-S3, 
precontract et ligaments non-precontraints 
Unites 
Composantes 


















































Condition 8: Fascia uni-articulaire sauf entre L3-S3, 
non-precontraint et ligaments non-precontraints 
Unites 
Composantes 



















































ANNEXE I : FORMULAIRE DE CONSENTEMENT 
108 
FORMULAIRE D'INFORMATION ET DE CONSENTEMENT 
Vous etes invite(e) a participer a un projet de recherche. Le present document vous 
renseigne sur les modalites de ce projet de recherche. S'il y a des mots ou certaines 
informations que vous ne comprenez pas, n'hesitez pas a poser des questions. 
Pour participer a ce projet de recherche, vous devrez signer le consentement a la fin de ce 
document et une copie signee et datee vous sera remise pour vos dossiers. 
TITRE DU PROJET : 
NUMERO DU PROJET: 
CHERCHEUR PRINCIPAL 
CHERCHEUR ASSOCIE : 
Le role des fascias dans la biomecanique multi-
articulaire 
2007-04 
Dr. Denis Rancourt 
Matthieu Trudeau 
OBJECTIF DU PROJET DE RECHERCHE 
L'objectif de I'etude est de verifier I'hypothese que les fascias possedent une fonction 
importante dans la biomecanique multi-articulaire. L'experimentation verifiera si un 
changement de configuration de la region thoracique et cervicale de la colonne a un 
impact sur le niveau de rigidite mesuree au genou. Une augmentation de la rigidite du 
genou pour differentes configurations de la region thoracique et cervicale de la colonne 
pourrait etre expliquee par la precontrainte d'une structure rigide multi-articulaire 
traversant conjointement la region thoracique et cervicale ainsi que le genou. Le fascia 
possede une telle morphologic La variation de rigidite du genou pourrait done etre due a 
la precontrainte d'un reseau de fascias, ce qui suggererait que le fascia aurait une fonction 
importante dans la biomecanique multi-articulaire, et ouvrirait la voie a des etudes futures 
pour determiner plus precisement I'impact de cette fonction. 
MOTIF DU RECRUTEMENT 
Vous avez ete invite a participer a ce projet de recherche parce que nous avons besoin de 
mesurer la rigidite du genou de plusieurs sujets differents n'ayant aucun probleme de 
sante relie au genou droit, pour differentes configurations du torse et de la tete. 
NATURE DE LA PARTICIPATION 
Tout au long des tests, vous devrez maintenir une position specifique que nous vous 
expliquerons, avec certains tests requerant une flexion maximale au niveau du dos et/ou 
du cou. Une seule visite de 2 heures est prevue. Des photos ainsi que des videos pourraient 
etre pris de vous. 
Si vous avez une blessure au dos, a (a jambe ou au genou droit vous causant de la 
douleur, on ne vous permettra pas de participer a cette etude. 
Si vous avez des problemes avec n'importe lequel de ces tests, informez-en les chercheurs. 
En tout temps, si vous vous sentez fatigue, vous pouvez demander un temps de repos au 
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chercheur. Vous pouvez aussi arreter les tests en tout temps si vous ne vous sentez pas 
confortable pour les realiser. 
Partie 1 : Mesures anthropometriques 
Cette section comprend la prise des mesures anthropometriques suivantes : grandeur, 
longueur de la cuisse, de la jambe, et du pied droit. 
Partie 2 : Test de souplesse 
Vous devrez executer le test de souplesse 'V, modified sit and reach'. Ce test implique que 
vous vous assoyiez sur un matelas de sol et que vous vous etiriez le plus possible vers 
I'avant dans le but de pousser un cube/marqueur le plus loin possible le long d'une regie a 
mesurer. Le test sera repete 3 fois et la distance maximale du bloc sera enregistree. 
Partie 3 : Installation du sujet sur I'appareil mesurant la rigidite du genou 
Pour cette partie, vous devrez vous asseoir sur I'appareil mesurant la rigidite du genou. 
Votre bassin sera fixe au dossier du siege a I'aide d'une courroie ajustable afin de prevenir 
toute rotation du bassin vers I'avant. Votre jambe sera fixee a une orthese, et I'extension 
maximale de votre genou sera determinee afin d'ajuster I'appareil a vos limites. 
Partie 4 : Mesure de la rigidite du genou pour differentes configurations du torse et 
de la tete 
Pour cette partie, des mesures de rigidite passive de votre genou droit seront prises 
pendant que votre torse et votre tete sont maintenus dans differentes configurations. Les 
muscles de vos jambes devront etres decontractes pendant les experimentations. Vous 
pouvez demander un temps de repos n'importe quand. 
Les differentes configurations du torse et de la tete pour lesquelles la rigidite de votre 
genou sera mesuree sont les suivantes : 
1. Position assise redressee (omoplates retractees) 
2. Flexion maximale du torse et du cou 
3. Flexion maximale du cou 
4. Co-contraction des abdominaux (torse redresse) 
AVANTAGES 
Votre participation a ce projet de recherche aidera les chercheurs a determiner le role des 
fascias dans la biomecanique humaine. 
INCONVENIENTS 
La duree des tests ne devrait pas depasser 2 heures. Des pauses de 1 minute 30 secondes 
vous seront accordees entre chaque bloc de 5 repetitions. En tout temps, vous pouvez 
demander un temps de repos au chercheur ou cesser les tests si vous n'etes pas 
confortable pour les realiser. 
Les legers inconvenients que vous pourriez ressentir sont les suivants : stress relie a 
1'experimentation, inconfort apres un certain temps en position assise. 
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RISQUES 
Vous ne courrez aucun risque medical puisque I'appareil de mesure est muni de plusieurs 
dispositifs de securite. Le seul risque existant serait un leger inconfort du fait que votre 
jambe droite soit immobilisee et que vous soyez assis pour une longue periode de temps. 
RETRAIT DE VOTRE PARTICIPATION PAR LE CHERCHEUR 
Le chercheur responsable de I'etude et le comite d'ethique de la recherche du CSSS-IUGS 
peuvent mettre fin a votre participation, sans votre consentement, pour les raisons 
suivantes : 
• Si de nouveaux developpements scientifiques survenaient indiquant qu'i l est de votre 
interet de cesser votre participation ; 
• Si le chercheur responsable du projet pense que cela est dans votre meilleur interet ; 
• Si vous ne respectez pas les consignes du projet de recherche ; 
• S'il existe des raisons administratives d'abandonner I'etude. 
Si vous vous retirez de I'etude ou etes retire, reformation deja obtenue dans le cadre de 
I'etude ne sera pas detruite aussi longtemps que necessaire pour rencontrer les exigences 
reglementaires. 
ETUDE ULTERIEURE 
II se peut que les resultats obtenus suite a cette etude donnent lieu a une autre recherche. 
Dans cette eventualite, autorisez-vous le chercheur principal de ce projet a vous contacter 
et a vous demander si vous seriez interesse(e) a participer a une nouvelle recherche ? 
Oui a Non O 
COMPENSATIONS FINANCIERES 
Vous recevrez un montant de 10$/heure en contrepartie des pertes et contraintes subies. 
CONFIDENTIALITE 
Durant votre participation a ce projet de recherche, le chercheur responsable du projet 
ainsi que son personnel recueilleront et consigneront dans un dossier de recherche les 
renseignements vous concernant. Seuls les renseignements necessaires pour repondre aux 
objectifs scientifiques de I'etude seront recueillis. 
Tous ces renseignements recueillis au cours du projet de recherche demeureront 
strictement confidentiels dans les limites prevues par la loi. Afin de preserver votre 
identite et la confidentiality de ces renseignements, vous ne serez identifie(e) que par un 
numero de code. La cle du code reliant votre nom a votre dossier de recherche sera 
conserve par le chercheur responsable du projet de recherche. 
Le chercheur responsable du projet utilisera les donnees a des fins de recherche dans le 
but de repondre aux objectifs scientifiques du projet decrits dans le formulaire 
d'information et de consentement. 
I l l 
Les donnees pourront etre publiees dans des revues medicales ou partagees avec d'autres 
personnes lors de discussions scientifiques. Aucune publication ou communication 
scientifique ne renfermera quoi que ce soit qui puisse permettre de vous identifier. 
A des fins de surveillance et de controle, votre dossier de recherche pourra etre consulte 
par une personne mandatee par le Comite d'ethique de la recherche du CSSS-IUGS ou par 
I'etablissement, par une personne mandatee par des organismes publics autorises. Toutes 
ces personnes et ces organismes adherent a une politique de confidentialite. 
A des fins de protection, notamment afin de pouvoir communiquer avec vous rapidement, 
vos noms et prenoms, vos coordonnees et la date de debut et de fin de votre participation 
au projet, seront conserves pendant un an dans un repertoire maintenu par le chercheur 
ou par I'etablissement. 
Vous avez le droit de consulter votre dossier de recherche pour verifier les renseignements 
recueillis et les faire rectifier au besoin et ce, aussi longtemps que le chercheur 
responsable du projet ou I'etablissement detiennent ces informations. Cependant, afin de 
preserver I'integrite scientifique de I'etude, vous pourriez n'avoir acces a certaines de ces 
informations qu'une fois I'etude terminee. 
SURVEILLANCE DES ASPECTS ETHIQUES 
Le Comite d'ethique de la recherche du CSSS - IUGS a approuve ce projet de recherche et 
en assure le suivi. De plus, i l approuvera au prealable toute revision et toute modification 
apportee au formulaire d'information et de consentement et au protocole de recherche. 
IDENTIFICATION DES PERSONNES-RESSOURCES 
Si vous avez des questions concernant le projet de recherche ou si vous croyez que vous 
eprouvez un probleme de sante relie a votre participation au projet de recherche, vous 
pouvez rejoindre le chercheur responsable de I'etude, Dr. Denis Rancourt, au 819-821-8000 
poste 61346, ou son etudiant gradue, Matthieu Trudeau, au poste 62806. 
PARTICIPATION VOLONTAIRE ET POSSIBILITE DE RETRAIT DU PROJET DE RECHERCHE 
Votre participation a ce projet de recherche est volontaire. Vous etes done libre de 
refuser d'y participer. Vous pouvez egalement vous retirer de ce projet a n'importe quel 
moment, sans avoir a donner de raisons, en faisant connaitre votre decision au chercheur 
responsable du projet ou a I'un de ses assistants. 
Toute nouvelle connaissance acquise durant le deroulement de I'etude qui pourrait 
affecter votre decision de continuer d'y participer vous sera communiquee sans delai. 
INDEMNISATION EN CAS DE PREJUDICE ET DROITS DU SUJET DE RECHERCHE 
Si vous deviez subir quelque prejudice que ce soit du a votre participation au projet de 
recherche, vous recevrez tous les soins medicaux necessaires, sans frais de votre part. 
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En acceptant de participer a cette etude, vous ne renoncez a aucun de vos droits ni ne 
liberez les chercheurs ou I'etablissement ou se deroule ce projet de recherche de teurs 
responsabilites civile et professionnelle. 
CONSENTEMENT 
Je declare avoir lu le present formulaire d'information et de consentement, 
particulierement quant a la nature de ma participation au projet de recherche et 
I'etendue des risques qui en decoulent. Je reconnais qu'on m'a explique le projet, qu'on 
a repondu a toutes mes questions et qu'on m'a laisse le temps voulu pour prendre une 
decision. 
Je consens librement et volontairement a participer a ce projet. 
Norn et signature du sujet de recherche Date 
Norn et signature de la personne qui a 
Obtenu le consentement 
Date 
ENGAGEMENT DU CHERCHEUR 
Je certifie qu'on a explique au sujet de recherche les termes du present formulaire 
d'information et de consentement, que j ' a i repondu aux questions que le sujet de 
recherche avait a cet egard et que j 'a i clairement indique qu'i l demeure libre de mettre 
un terme a sa participation, et ce, sans prejudice. 
Je m'engage a respecter ce qui a ete convenu au formulaire d'information et de 
consentement et en remettre une copie signee au sujet de recherche. 
Signature du chercheur Date 
Fait a Sherbrooke, le 2007. 
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1. Introduction 
Puisque I'appareil de mesure de la rigidite du genou sera en contact direct avec des sujets 
humains, ce protocole decrit les procedures a suivre afin d'assurer la securite des utilisateurs 
de I'appareil. 
Le present protocole est different du protocole experimental. Etant donne que I'appareil 
servira probablement a plusieurs experimentations differentes, ce protocole sert de 
complement au protocole experimental de tout projet utilisant I'appareil. Le protocole 
d'utilisation de I'appareil doit inevitablement etre suivi lors de chaque utilisation de 
I'appareil. 
Une utilisation de I'appareil qui devie des indications decrites dans ce protocole pourrait 
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2. Consignes generates pour les utilisateurs de I'appareil 
Les utilisateurs de I'appareil mesurant la rigidite du genou sont: 
1. le controleur, qui dirige 1'experimentation (habituellement l'investigateur principal), 
2. les personnes qui aident le controleur, 
3. le sujet qui est installe sur I'appareil. 
L'investigateur principal se doit d'avoir lu et compris le present protocole avant d'utiliser 
I'appareil. Les personnes qui aident l'investigateur principal ne doivent pas prendre 
d'initiatives quant au reglage de I'appareil mais doivent plutot suivre les indications de 
l'investigateur principal. 
Les sujets expeYimentaux ne doivent pas avoir de pathologies au dos et au genou droit. Elles 
doivent etre consentantes a 1'experimentation, ce consentement ayant ete confirme par la 
lecture et la signature d'un formulaire de consentement prepare par l'investigateur principal, 
et ce avant que le sujet s'installe sur I'appareil. 
3. Fonction de I'appareil 
La fonction de 1'appareil est de mesurer la rigidite passive du genou droit d'un sujet humain. 
La rigidite du genou peut etre determinee en calculant le quotient entre le moment de force de 
la jambe par rapport au centre de rotation du genou et le deplacement angulaire de la jambe 





 genou(Nm/rod) (j,i) 
Le deplacement angulaire est impose au systeme a vitesse constante (rampe) et le moment de 
force est mesure a une frequence de 1000 Hz. 
4. Composantes de I'appareil 
4.1.1 La structure 
L'appareil est installe" sur une structure faite de tubes d'aluminium rigides. II y a une barriere 
de securite a 1'avant de I'appareil qui peut etre placee en position « en fonction » (relevee) ou 
« hors fonction » (baissee). La barriere est generalement en position « hors-fonction », a part 
lors de seances de tests ou d'experimentations sur l'appareil. 
4.1.2 Le siege 
Le siege de l'appareil est installe sur la structure. Le dossier est fait de bois contreplaque, et 
1'assise est en plastique rigide. Ces deux composantes sont recouvertes d'une mousse a 
compressibilite reduite pour le confort du sujet. Le dossier comprend une courroie ajustable 
pour pouvoir immobiliser les vertebres lombaires inferieures. Une des restrictions 
indispensables lors des experimentations est que le centre de rotation approximatif du genou 
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ne doit pas se deplacer pendant 1'experimentation. Pour ce faire, le centre de rotation du genou 
doit etre aligne vis-a-vis l'axe de rotation du moteur. L'ajustement de cette position est 
possible en deplacant l'assise du siege et en deplacant l'orthese le long de la tige-support (voir 
la section suivante). Un bon ajustement du centre de rotation du genou vis-a-vis l'axe de 
rotation du moteur assure le maintient du genou dans la bonne position pendant toute la duree 
de 1'experimentation. De cette facon, il est evalu6 qu'aucune courroie n'est necessaire pour 
immobiliser la cuisse du sujet a l'assise. 
4.1.3 Support de la jambe 
La jambe et le pied droit du sujet sont supportes par une orthese tibiale qui est attachee au 
moteur rotatif via la plaque-support qui elle est attachee a un couplemetre (voir Figure J.l). 
L'orthese tibiale est fabriquee en plastique rigide et s'ajuste a l'aide de velcros pour convenir 
a la morphologie du mollet du sujet. Le pied est fixe a l'orthese. De cette facon, Tangle a la 
cheville est contraint a 90°. La distance de l'orthese par rapport a son attachement au moteur 
est ajustable le long de la tige-support pour convenir a des sujets de differentes tailles. De 
plus, la plaque moteur comporte des rainures de facon a ce qu'on puisse ajuster sa position 
d'attache au moteur afin de positionner le centre de rotation du genou vis-a-vis l'axe de 
rotation du moteur. 
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4.1.4 Dispositifs d'arret d'urgence 
Le mouvement du moteur rotatif est regie par l'investigateur principal sur 1'interface de 
controle. Pour assurer la securite de l'appareil, il existe plusieurs dispositifs d'arret d'urgence. 
Les composants des dispositifs d'arret d'urgence sont les suivants. Leur localisation sur 
l'appareil est presente a la Figure J.2, et une vue explosee du dispositif d'arret mecanique et 
de la cellule de charge est presentee a la Figure J.3. 
• Arret mecanique (composantes principales mentionnees ici): 
o Patin d' arret mecanique en extension 
o Patin d' arret mecanique en flexion 
o Rail de fixation des patins 
o Plaque tournante 
• Interrupteur d'urgence: Lorsque l'interrupteur est enclenche, le circuit electrique 
reliant la source principale de courant au moteur est ouvert. Une commande du 
controleur de l'appareil sur l'interface de controle doit etre activee afin qu'il y ait du 
courant qui puisse atteindre le moteur. 
• Boutons d'urgence: l'appareil comporte deux boutons d'urgence qui ont la meme 
fonction. Un bouton est dans la main du sujet en tout temps, et 1'autre est a proximite 
du controleur de l'appareil. Lorsque le bouton d'urgence est enclenche, il reste 
enclenche (le circuit reste ouvert), et aucun courant n'atteint le moteur. Lorsque le 
bouton est declenche, une commande du controleur de l'appareil sur l'interface de 
controle doit etre activee afin qu'il y ait du courant qui puisse atteindre le moteur de 
nouveau. 
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Figure J.3 Vue eclatee des composantes du dispositif d'arret mecanique et de la cellule de 
charge. 
4.1.5 L'instrumentation 
Le montage utilise pour prendre les mesures de rigidite du genou d'un sujet assis sur 
I'appareil consiste en un couplemetre et un moteur rotatif. Un moteur KOLLMORGEN 
GOLDLINE DDR modele D083A-22-1210 applique une vitesse de rotation angulaire 
constante a la tige-support. Le moteur est controle par un servomoteur DANAHER MOTION, 
SERVOSTAR 306 modele S3066 1-NA. La position angulaire est mesuree par un resolveur 
qui est intrinseque au moteur. Celui-ci envoie des pulses a un emulateur d'encodeur optique 
situe au niveau du servomoteur. Le moment de force produit lors du deplacement de la jambe 
est mesure a l'aide d'un couplemetre LEBOW PRODUCTS modele 2110-5K. Celui-ci est 
attache au moteur via la plaque-support (voir la Figure J.2). Le signal de couple est amplifie a 
l'aide d'un amplificateur INTERTECHNOLOGY SGCM-401. Un schema du montage 
instrumental representant les diverses composantes servant a controler le moteur ainsi qu'a 
faire 1'acquisition des signaux de position et de couple est montre a la Figure J.4, et la Figure 
J.5 montre l'agencement des composantes installees. Une description de la fonction de chaque 
composante instrumentale est decrite sous la Figure J.4. 
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1.Source 
d'alimentation 
electrique (en aval) 
Entrees/sorties a I'appareil (bouton 
d'arret d'urgence, interrupteur 
d'urgence, capteur de couple) 
Figure J.4 Disposition des composantes d'instrumentation. 
1. Source d'alimentation electrique : Source de 208 V. 
2. Alimentation electrique secondaire: Converti 120V AC en 24V DC pour alimenter 
1'instrumentation du servo-moteur, l'amplificateur du signal du capteur de couple et 
les relais solid-state. 
3. Servo-moteur: Appareil de controle du moteur. Les parametres du servo-moteur 
peuvent etre fixes via 1'interface de controle. 
4. Fusibles : Dispositifs de securit6 qui ouvrent le circuit electrique lors d'une surcharge. 
5. Relais solid-state (24V): Lorsque 1'alimentation electrique a ceux-ci est coupe, ils 
coupent 1'alimentation en electricite au moteur. Les relais solid-state sont en serie avec 
1'interrupteur d'urgence et le bouton d'urgence. Lorsque 1'interrupteur d'urgence ou le 
bouton d'urgence sont actionnes, le courant au servo-moteur (done la puissance au 
moteur) est coupe. Le circuit des relais solid-state est ouvert par defaut (lorsqu'aucun 
courant n'est fourni). 
6. Amplificateur du signal: Amplifie le signal du capteur de couple. L'amplificateur du 
signal est alimente en 24V par 1'alimentation electrique. 
7. Interrupteur ON/OFF: Lorsque 1'interrupteur est en position 'ON', il permet au 
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8. Le signal provenant du capteur de couple est d'abord transmis a 1'amplificateur (6), et 
est ensuite transmis a un filtre analogique avant d'arriver a la carte d'acquisition Opal-
RT. La carte d'acquisition Opal-RT transmet le signal analogue de couple a 
l'ordinateur Opal-RT qui synchronise ce signal avec le signal de position du moteur 
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Annexe J2: Rapport d'utilisation de I'appareil 
Ce rapport sera place a proximite de I'appareil, et devra etre consulte avant et apres chaque 
utilisation de I'appareil. 
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Annexe J3: Caracteristiques des composantes de I'appareil 
Dessins de fabrication 
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Figure J.6 Dessin de conception de la plaque tournante. 
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Figure J.7 Dessin de conception du patin d'arret sans son recouvrement de caoutchouc. 
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Figure J.8 Dessin de conception du rail de fixation des patins. 
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Figure J.9 Dessin de conception de T-Nut. 
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Analyse de risque de l'appareil de mesure de la rigidite du genou 
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Lexique 
Criticite: La criticite est le produit mathematique de 1'evaluation de l'Occurrence et de la 
Severite. Criticite = (S) x (O). Ce nombre est employe en priorite pour des elements 
necessitant un niveau de qualite superieur. 
Detection : La detection est une evaluation de la probabilite que les controles (conception et 
procede) detecteront la cause d'une defaillance ou la defaillance elle-meme. 
Effet: Un Effet est une consequence defavorable que le Client pourrait subir. Le Client 
pourrait etre la prochaine operation, operations ulterieures, ou l'utilisateur final. 
Mode de defaillance : Les modes de defaillance sont parfois decrits comme des categories de 
defauts. Un mode de defaillance potentiel decrit la facon dans laquelle un produit ou un 
procede pourrait echouer dans l'execution de sa fonction premiere. 
Gravite : La gravite est une evaluation de l'importance de l'effet de la defaillance potentielle 
sur le Client. 
Frequence : La frequence est une evaluation de l'apparition d'une defaillance particuliere (a 
l'utilisation, la fabrication ou a la conception d'un produit). 
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1. Introduction 
L'analyse de risque est un outil indispensable a la bonne conception d'un produit ainsi qu'a 
1'evaluation des dangers decoulant de son utilisation. Elle permet de mieux maitriser les 
risques inherents aux machines afin de reduire leurs effets. Plusieurs methodes d'analyse de 
risques sont employees dans le milieu industriel et biomedical. Dans le cadre de la presente 
etude, une methode basee sur la methode AMDEC (Analyse des modes de defaillance, de 
leurs effets et de leur criticite) a ete choisie. L'objectif de la methode AMDEC- Produit est de 
mieux identifier les modes potentiels et de traiter les defaillances d'un produit ou systeme 
avant qu'elles ne surviennent, avec 1'intention de les eliminer ou de minimiser les risques 
associes. L'application de la methode AMDEC Produit permet d'assurer la securite et la 
fiabilite du produit en ameliorant la conception de celui-ci et, dans notre cas, son protocole 
d'utilisation. 
Le produit analyse dans le present rapport est un appareil servant a mesurer la rigidite du 
genou d'un sujet humain. L'analyse de risque de I'appareil va de paire avec sa bonne 
utilisation, ce qui implique que le protocole d'utilisation de I'appareil doit etre suivi sans 
faute. 
La premiere etape de l'analyse de risque est la determination des fonctions des differentes 
composantes de I'appareil. La description des differentes composantes de I'appareil est inclue 
dans le protocole d'utilisation de I'appareil. La deuxieme etape de l'analyse est 
1'identification des modes de defaillance de ces composantes. La troisieme etape est 
1'identification des effets potentiels de ces defaillances et des risques engendres. La 
quatrieme etape est 1'enumeration des mesures de prevention prises pour eliminer les risques 
identifies comme etant les plus importants. La section 7 du rapport a ete ajoutee plus tard, 
lorsque les actions prises ont ete effectuees. Cette section presente une revision de la grille de 
criticite. 
Dans le cadre de ce rapport, un risque designe un danger pour la sante des utilisateurs de 
I'appareil, et/ou un danger de defaillance (bris) des composantes de I'appareil. La difference 
entre ces deux conditions est apparente dans l'analyse de la criticite des modes de defaillance, 
ou un risque de defaillance d'une composante qui n'a pas de repercussion sur la sante des 
utilisateurs de I'appareil n'a pas un niveau de criticite eleve, done ne represente pas un cas 
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2. Fonctions des composantes de I'appareil 
TABLEAU K.1 FONCTIONS DES DIFFERENTES COMPOSANTES DE 







Interface de controle 
Moteur 
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Supporter le siege et le moteur 
Assurer la securite des personnes dans I'environnement de I'appareil 
Supporter le corps du sujet lors des experimentations 
Assurer que le genou du sujet est vis-a-vis I'axe de rotation du 
moteur 
Fournir un contort pour le sujet 
Encrage pour courroies immobilisant la cuisse et la region lombaire 
Support pour la jam be 
Immobilisation de la cheville 
Fixe solidement I'orthese a la plaque-support 
Securitaire pour le sujet et pour les personnes dans I'environnement 
de I'appareil 
Fixe solidement la tige-support au capteur de couple 
Ajustement de la position du genou du sujet vis-a-vis I'axe de rotation 
du moteur 
Securitaire pour le sujet 
Controler le mouvement du moteur 
Capter les donnees de position du moteur et de couple du capteur 
de couple 
Etre le plus simple possible 'user-friendly" 
Effectue le mouvement d'extension du genou selon des positions 
prescrites 
Mesure le couple cause par la resistance du genou a I'extension 
Attache la plaque-support au moteur 
Controle du moteur et du capteur de couple 
Source d'electricite aux differentes composantes du controle 
Desactiver Taction du moteur en cas de malfonctionnement du 
logiciel de controle 
Element de confiance en la securite de I'appareil pour le sujet 
Arreter le mouvement de rotation du moteur en cas de 
malfonctionnement du logiciel de controle et de I'interrupteur 
d'urgence 
Element de confiance en la securite de I'appareil pour le sujet 
Desactiver Taction du moteur par le sujet en tout temps 
Element de confiance en la securite de I'appareil pour le sujet 
Donner le controle de Taction du moteur au sujet 
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3. Analyse des modes de detail la nee 
L'analyse des modes de defaillance s'appuie sur le mauvais fonctionnement des composantes 
de I'appareil et des repercussions sur l'ensemble, ou la mauvaise utilisation de I'appareil. Les 
modes de defaillance pour les differentes composantes sont presentes au Tableau K.2 avec, 
en exemple, des causes de defaillance. Chaque mode de defaillance est refere a au moins une 
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4. Evaluation de la criticite 
Chaque defaillance doit etre affectee d'un niveau de criticite afin de determiner les plus 
problematiques en comparaison au seuil de criticite acceptable fixe. Par definition, la criticite 
est le produit mathematique de 1'evaluation de l'Occurrence et de la Severite. Dans notre cas, 
on ajoute a cette equation un facteur de detectabilite. Trois echelles de mesure ont done ete 
definies : Gravite (G), Frequence (F) et Detectabilite (D), et on ajoute une ponderation a 
chaque facteur. Les facteurs de ponderation ont ete ajustes en utilisant une methode iterative 
en jugeant d'avance la criticite de certains modes considered comme etant tres critiques et 
d'autres comme n'etant pas a risque. 
• Echelle de gravite (G): Definit le niveau de gravite, d'impact du risque pour la sante 
physique et mentale (stress) des utilisateurs de I'appareil (facteur de ponderation: 
1,6). 














Entraine des consequences irritantes ou desagreables 
mais tolerables (ex: inquietudes mineures, inconfort 
mineur) 
Entraine des consequences irritantes ou desagreables 
non-tolerables (ex: niveau de stress eleve, inconfort 
majeur) 
Exige des premiers soins immediats (ex: egratignure, 
ecchymose) 
Entraine une blessure majeure a un membre (ex: 
fracture, endommagement d'un ligament, tendon, 
muscle) 
Entraine une paralysie totale ou la mort. 
• Echelle de frequence (F) : Definit la probabilite que le risque se produise (facteur de 
ponderation: 1,2). 














• Echelle de detectabilite (D): Definit comment il est possible de detecter l'apparition 
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risques engendrent un malfonctionnement de I'appareil et certains autres engendrent 
une atteinte a la sante des utilisateurs de I'appareil. Pour cette raison, l'echelle de 
detectabilite refere a la detection du risque de malfonctionnement de I'appareil et/ou 
au risque d'atteinte a la sante des utilisateurs (facteur de ponderation : 1). 
TABLEAU K.5 ECHELLE DE DETECTABILITE (D) DE L'ANALYSE DE RISQUE 
Qualificatif 
Risque previsible 




• Seuil de criticite : L'equation du niveau de criticite (C) qui a ete definie est: 
p _ /-NPondSrationG
 v pPonderationF v r \ Ponderation D ,-rr -i \ 
Le cas limite hors du seuil d'acceptation est celui qui: 
o Exige des premiers soins immediats, G=3 (cas de gravite majeure), 
o une situation qui se produit peu frequemment: F=3, 
o risque non-detectable ou imprevisible : D=3, 
C = 3 1 ' 6 x 3 1 ' 2 x 3 1 0 = 6 5 . (K.2) 
Puisque ce cas est limite, le seuil de criticite est fixe a C=60. Les facteurs de ponderation ont 
ete choisis en fonction de 1'importance relative des trois criteres. Le Tableau K.6 presente les 
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D'apres le Tableau K.6, quatre cas critiques sont identifies : 
• Mouvement de la plaque-support par rapport a la cellule de couple 
• Erreur de reglage de la position du moteur (arrets d'urgence en place) sur 1'interface 
de controle. 
• Bris du dispositif d'arret mecanique d'urgence 
• Sujet se coince les doigts entre le patin et la plaque tournante (composantes du 
dispositif d'arret d'urgence) 
5. Proposition d'actions correctives (en date du 21 mars 
2007) 
Le risque associe aux cas critiques mentionnes dans la section precedente doit etre reduit pour 
que ceux-ci deviennent sous le seuil de criticite pour que 1'appareil soit considere comme 
etant securitaire pour ses utilisateurs. Les differents moyens de reduction du risque cherchent 
a ameliorer la gravite (G), la frequence (F) et la detectabilite (D). Le tableau suivant illustre 
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6. Synthese de I'etude 
Trois modes de solution principaux sont mis en evidence par cette analyse de risque : 
1'amelioration de la conception de I'appareil ainsi que de son interface de controle, la 
formation/information des utilisateurs de I'appareil, ainsi qu'une analyse de risque 
supplemental sur les composantes les plus a risque de 1'arret d'urgence mecanique. Un 
rapport de revision selon les actions correctives proposees au Tableau K.7 est ajoute au 
present rapport (voir la section 7). 
Vu que le dispositif d'arret mecanique d'urgence est implique dans un des cas critiques et que 
celui-ci est associe a un facteur de gravite eleve, une analyse de risque de ce dispositif semble 
necessaire pour determiner plus precisement quelles composantes du dispositif sont critiques. 
De cette facon, la conception du dispositif pourra etre amelioree, et la presente analyse pourra 
etre revisee (voir la section 7). 
II est important de rappeler que VAMDEC produit est une methode qualitative et, par 
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7. Revision de I'analyse apres modifications (30 mars 
2007) 
7.1 Actions correctives prises depuis le rapport ci-joint 
TABLEAU K.8 ACTIONS CORRECTIVES DEPUIS LE 21 MARS 2007 
Cas critique 
Mouvement de la plaque-support 
par rapport a la cellule de couple 
Erreur de reglage de la position 
du moteur (arrets d'urgence en 
place) sur I'interface de controle. 
Bris du dispositif d'arret 
mecanique d'urgence 
Sujet se coince les doigts entre le 
patin et la plaque tournante 
(composantes du dispositif 
d'arret d'urgence) 
Actions correctives prises depuis le 21 
mars 2007 
Specification au protocoie d'utilisation de 
I'appareil: bien verifier que les 4 vis encrant la 
plaque-support a la cellule de couple sont bien 
serrees. La directive que le sujet bouge sa jambe 
pour verifier que toutes les vis sont bien serrees 
est aussi specifiee dans ctete etape. 
Specification au protocoie d'utilisation de 
I'appareil: Verification des dispositifs de securite 
avec le sujet 
« Pop-up » de verification a etre ajoute a 
I'interface de controle 
Couple du moteur limite a i'aide du logiciel de 
controle 
Analyse de risque sur les composantes du 
dispositif completee 
Specification au protocoie d'utilisation de 
I'appareil: verifier le besoin d'effectuer un 
entretien avant d'executer toute experimentation 
(equivalent a une validation des cas critiques sur 
le montage) 
Couple du moteur limite a I'aide du logiciel de 
controle 
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7.3 Nouvelle synthese 
La grille de criticite datee du 21 mars presentee au Tableau K.7 a permis de determiner quatre 
cas critiques. Des actions preventives pour ces cas ont ete presentees au Tableau K.8. Toutes 
les actions correctives ont ete prises. En considerant ces ameliorations a la securite de 
1'appareil, les criteres relatifs aux cas precedemment critiques changent, et une nouvelle grille 
de criticite a ete elaboree (Tableau K.9). On remarque qu'il n'y a aucun mode de defaillance 
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Annexe K1 : Approbation du rapport 
Approbation du rapport d'analyse de risque de I'appareil de mesure de rigidite du 
genou 
En tant qu'ingenieur senior membre de YOrdre des Insenieurs du Quebec, je confirme que 
j 'ai pris connaissance de ce rapport d'analyse de risque et que j 'ai verifie que les hypotheses, 
approximations, et calculs s'y rattachant sont exacts. Tout comme l'auteur de ce rapport, je 
considere que I'appareil de mesure de rigidite du genou est securitaire tant et aussi longtemps 
que le protocole d'utilisation de I'appareil est suivi convenablement par les utilisateurs. 
Dr. Denis Rancourt, Ing., PhD., M.Sc. 
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Analyse de risque du dispositif d'arret d'urgence mecanique de l'appareil 
de mesure de la rigidite du genou 
(Complete l'analyse de risque de l'appareil de mesure de rigidite du genou) 
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1. Introduction 
Dans le cadre de 1'analyse de risque faite sur l'appareil de mesure de rigidite du genou, le 
mode de defaillance du bris du dispositif d'arret mecanique d'urgence a ete determine comme 
etant un cas critique qui requiert un controle special. Le present rapport constitue ce controle 
special. Celui-ci comprend une analyse approfondie des modes de defaillance des differentes 
composantes du dispositif d'arret mecanique d'urgence. Vu que le rapport d'analyse de risque 
sur l'appareil de mesure de rigidite du genou a determine que 1'occurrence de n'importe quel 
mode de defaillance du dispositif d'arret mecanique engendrerait des effets critiques a la sante 
des utilisateurs, la methode AMDEC n'est pas effectuee sur le dispositif comme tel. Plutot, 
des analyses de resistance des materiaux sont faites pour chaque mode de defaillance afin de 
determiner si l'occurrence de chaque mode est possible. 
Ce rapport permettra de determiner si une amelioration de la conception du dispositif est 
necessaire afin de rendre l'appareil de mesure de la rigidite du genou plus securitaire. Ce 
rapport permet egalement de preciser certaines directives d'utilisation et de maintenance (dans 
le protocole d'utilisation de l'appareil) relatives au dispositif d'arret mecanique. 
Ce rapport debute avec la description des composantes du dispositif d'arret d'urgence 
mecanique. Ensuite, les fonctions des differentes composantes du dispositif sont decrites. La 
prochaine etape de l'analyse est 1'identification des modes de defaillance des composantes qui 
est suivie par une etude de resistance des materiaux pour chaque mode de defaillance qui 
considere entre autre les capacites maximales du moteur. Le facteur de securite de chaque 
composante du systeme est alors evalue. La derniere etape est 1'Enumeration des mesures de 
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2. Description du dispositif d'arret d'urgence mecanique 
2.1. Fonction du dispositif 
La fonction du dispositif d'arret d'urgence mecanique est d'arreter le mouvement de rotation 
du moteur de l'appareil de mesure de la rigidite du genou en cas de defaillance des dispositifs 
d'arret suivants: 
1. Reglage du controle de la position et/ou de la vitesse du moteur. 
2. L' interrupteur d' urgence de 1' appareil. 
3. Limiteur de couple du moteur (regie a l'aide de 1'interface de controle du 
servomoteur). 
Le dispositif d'arret d'urgence mecanique represente aussi un facteur de confiance pour le 
sujet avant les experimentations. Cette confiance en l'appareil est importante puisque, dans 
certains cas, 1'experimentation requerra que les muscles du sujet soient en etat passif. Un 
niveau de stress eleve du sujet cause par un manque de confiance en l'appareil pourrait causer 
la contraction volontaire ou non des muscles de la jambe du sujet, ce qui causerait des 
resultats indesirables. 
2.2. Composantes du dispositif 
Les caracteristiques (materiaux, dimensions) des composantes du dispositif d'arret d'urgence 
mecanique sont montrees en annexe. Leur localisation sur l'appareil est presente a la Figure 
L.l, et une vue eclatee du dispositif et de la cellule de charge de l'appareil est presentee a la 
Figure L.2. Les composants du dispositif sont les suivants. 
• Patin d' arret mecanique en extension 
• Patin d' arret mecanique en flexion 
• Rail de fixation des patins 
• Plaque tournante 
• Plaque de fixation cellule-moteur 
• Vis d'ancrage de la plaque tournante 
• T-Nut 







extension (1) et 
en flexion (2) 
Vis d'ancrage 
du rail 
Analyse de risque - arret d'urgence 








¥ IP5- ' Capteur de Couple 
Plaque 
tournante .^SSm 
Figure L.2 Vue eclatee des composantes du dispositif d'arret mecanique. 
157 
uravERsntoe 
bribKDKUUlsJi Analyse de risque - arret d'urgence 
3. Fonctions des composantes du dispositif 
TABLEAU L.l FONCTIONS DES DIFFERENTES COMPOSANTES DU 
DISPOSITIF D'ARRET MECANIQUE D'URGENCE 
Composante 
Rail de fixation des patins 
Vis d'ancrage du rail de 
fixation des patins 
Plaque tournante 
Vis d'ancrage de la plaque 
tournante 
Plaque de fixation cellule-
moteur 
Patin d'arret mecanique en 
extension 
Patin d'arret mecanique en 
flexion 















Supporter les patins d'arret 
Fixer le rail au bati du moteur 
Fixee au moteur, et execute la rotation avec celui-ci. Sert de 
prolongement du moteur afin de creer un levier pouvant entrer en 
contact avec une butee (les patins d'arret) afin d'arreter le 
mouvement du moteur. 
Encrer I'interrupteur d'urgence 
Fixer de la plaque tournante au moteur. Traverse (coince) la plaque 
tournante, la cellule de couple, et la plaque de fixation cellule-
moteur. 
Encrer la plaque tournante au moteur 
Encrer la cellule de couple au moteur 
Bloquer le mouvement de la plaque tournante lors de I'extension du 
genou du sujet (mouvement de la jambe vers I'avant) 
Bloquer le mouvement de la plaque tournante lors de la flexion du 
genou du sujet (mouvement de la jambe vers I'arriere) 
Permettent de coincer le rail de fixation entre la paroi de la T-Nut et 
la paroi inferieure du patin 
Fixer les patins d'arret 
Pour que les composantes du dispositif soient en mesure d'accomplir les fonctions enoncees 
au Tableau L.l, elles doivent etre installees convenablement et les pieces appropriees doivent 
etre utilisees. Les dessins de fabrication et les caracteristiques des composantes du dispositif 
d'arret mecanique d'urgence sont decrits dans le protocole d'utilisation de l'appareil de 
mesure de rigidite du genou. Certaines proprietes mecaniques des materiaux utiles aux calculs 
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4. Les modes de defaillance du dispositif 
L'analyse des modes de defaillance s'appuie sur le mauvais fonctionnement des composantes 
du dispositif. Les modes de defaillance pour les differentes composantes sont presented au 
Tableau L.2 avec, en exemple, des causes de d6faillance. Chaque mode de defaillance est 
refere a au moins une des fonctions presentees anterieurement. Seulement les modes de 
defaillance numerotes seront analys6s dans ce rapport. Les actions preventives visant a eviter 
les autres modes (ceux qui ne sont pas numerotes dans le Tableau L.2) sont pris en compte 
dans le protocole d'utilisation de 1'appareil qui comprend des directives d'entretien pour 
eviter le bris par fatigue des composantes. 
TABLEAU L.2 MODES DE DEFAILLANCE DES COMPOSANTES DU 
DISPOSITIF 
Composante 
Rail de fixation des patins 
Vis d'ancrage du rail de fixation 
des patins (x8) 
Plaque tournante 
Vis d'ancrage de la plaque 
tournante (x4) 
Plaque de fixation cellule-
moteur 
Patin d'arret mecanique en 
extension 
Patin d'arret mecanique en 
flexion 
Vis d'ancrage des patins d'arret 











Bris des vis en 
cisaillement 
Bris en portance de la 
plaque 
Deformation de la 
plaque 
Bris des vis en 
cisaillement 
Aucun 
Glissement des patins 





excessive, impact eleve 
Charge statique 
excessive, impact eleve' 
Charge statique 
excessive, impact 4leve 
Charge statique 
excessive, impact 4leve 
Charge statique 
excessive, impact elev6 
Charge statique 
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5. Etude des capacites maximales du moteur et les charges 
resultantes 
Avant d'analyser chaque mode de defaillance, les capacites maximales du moteur et les 
charges resultantes ont ete determinees. Ces resultats permettront de determiner le risque de 
chaque mode de defaillance dans la prochaine section. 
Les capacites maximales du moteur selon le manuel technique fourni avec le moteur sont les 
suivantes: 
• Couple maximal que le moteur peut produire : 160 Nm 
• Vitesse angulaire maximale du moteur : 250 rpm = 26,18 rad/s = 2,62 m/s au point de 
contact entre plaque tournante et le patin d'arret. 
La distance entre le point de contact du patin et de la plaque tournante, et le centre de rotation 
du moteur est de 100 mm. 
a) Quelle est la force statique appliquee par la plaque tournante sur un despatins d'arret ? 
D'apres les donnees ci-haut, la force statique maximale appliquee au patin par la plaque 
tournante est de (160 Nm/0,1 m) 1600 N. 
b) Quelle est la force statique equivalente due a I'impact de la plaque tournante sur le patin si 
le moteur tourne a 250 rpm (vitesse maximale) ? 
Le probleme sera considere en considerant les principes generaux du mouvement dynamique. 
Selon ces principes, la quantite de mouvement angulaire est: 
H = Jlola!<o=FeilrAt (L.l) 
ou: 
• Jwtai est le moment d'inertie de masse totale des composantes suivantes : 
o Moteur (partie rotative) 
o Jambe du sujet 
o Support de l'orthese (tige et plaque-support) 
o Orthese 
o Plaque tournante 
o Cellule de couple 
Le moment d'inertie total est egal a 0.472931 Kgm2 (voir 1'Annexe L2 pour les 
calculs, qui se referent aux formules presentees par Meriam (1997)). 
• co = 250 rpm = 26,18 rad/s, la vitesse angulaire a 1'instant ou la plaque tournante entre 
en contact avec le patin. 
• r = 0,1 m, la distance entre le point de contact du patin et de la plaque tournante, et le 
centre de rotation du moteur. 
• At est l'intervalle de temps entre l'instant ou la plaque tournante touche le patin et 
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• Feq est la force appliquee sur le patin par la plaque tournante due a 1'impact (Force 
equivalente due a l'impact). C'est le parametre que Ton cherche a determiner. 
Selon 1'equation (L.l), on trouve 
H = Jtotal a = (0.472931)(26,18) = 12,3813 = FrAt (L.2) 
done 
_ AH _ (12.3813) _ 123,813 
eq
 ' rAt ~ (0,l)Af ~ At ( L - 3 ) 
On remarque que plus At est petit, plus la force creee par l'impact de la plaque tournante sur 
le patin d'arret est grande. n s'agit maintenant d'estimer la grandeur de At pour determiner 
i^eq. 
Selon Juvinall (2000), le type de charge (statique ou dynamique) impose a un systeme de 
masse-ressort depend de la valeur de la periode naturelle de vibration de la masse sur le 
ressort, T. Si le temps de chargement est inferieur a la moitie de la periode naturelle de 
vibration, le chargement est qualifie comme etant dynamique (impact). Etant donne que la 
situation d'impact (comme la plupart des impacts) peut etre considere comme un systeme 
masse-ressort ou le patin represente le ressort, il s'agit de trouver la periode naturelle de 
vibration de la plaque tournante sur le patin, pour ensuite determiner le temps de changement 
At approximatif pour l'impact. Selon les principes de vibration, 
= 2 W T (L.4) 
,ou dans le cas present: 
• m est la masse equivalente des composantes contribuant a l'inertie de masse totale. 
Pour determiner m, on considere une masse representant toutes les composantes 
inertielles decrites plus haut entrant en contact avec le patin, de sorte que Jtotai = r2m^q. 
Jtotai et r ont ete determines plus haut, done, isolant m, on peut determiner que m&j = 
47,29 Kg. 
• k est le coefficient de rigidite du ressort, qui est le patin d'arret dans le cas present. On 
peut determiner k a l'aide de 1'equation suivante : 
k = — (L.5) 
L 
,ou 
E est le module de Young du materiel representant le ressort. Le ressort dans ce 
cas est un patin d'aluminium recouvert d'une couche de 10 mm de caoutchouc. 
Selon Juvinall (2000), le module de Young du caoutchouc est de 1,034 MPa. 
A est l'aire de contact. Lorsque le caoutchouc est completement comprime, 
l'aire est approximativement de 0,02 mm x 0,02 mm = 0.0004 m2. Ceci 
represente le pire cas. 
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• L est la longueur du ressort. Dans notre cas L est l'epaisseur du caoutchouc, 
soit de 0,01 m. Bien que cette approximation semble exageree puisque le 
caoutchouc ne se comprime pas completement lors de 1'impact, il est 
raisonnable puisque nous ne considerons pas la deformation de la plaque 
tournante ni de 1'aluminium du patin d'arret. 
D'apres 1'equation (L.5), on trouve done 
, AE (400X1,034) . , _ ,
 4 XT. 
k = = - — - = 4.136e4 N/m. (L6) 
L (0,01) ^ ; 
On peut maintenant determiner T 
\k \(4,13i 
29) 
136e4) x = 2^A|— = 2 / r J / ^ ^ 4 = 0,2125 secondes. (L.7) 
Tel que mentionne plus haut, le chargement peut etre considere comme etant dynamique 
lorsque le temps de chargement est inferieur a la moitie de la periode naturelle de vibration T 
(Juvinall, 2000). Puisque notre situation represente une condition d'impact eleve, il semble 
raisonnable de considerer un temps de chargement 6 fois plus petit que la limite du temps de 
chargement considere comme etant dynamique, soit x/12. Notre At serait done 
Ar « — = 0,01771 secondes. (L.8) 
12 
D'apres 1'equation (3), notre Feq correspondant a ce temps de chargement serait de 
„ 123.813 123,813 , . . . .
 XT 
Fea = = 6991,8 N, (L.9) 
eq
 At 0,01771 *• } 
et si on considere que le moteur est toujours actif (fourni un moment maximal constant) a 
1'instant ou la vitesse de la plaque atteint la vitesse nulle, la Feq revisee devient: 
Feq = 6991,8 +1600 = 8591,8 N. (L.10) 
c) Quelle est la force statique equivalente due a V impact de la plaque tournante sur le patin si 
le moteur tourne a 5 rpm (vitesse d'utilisation fonctionnelle - sera limitee par le logiciel de 
controle)? 
En utilisant les meme methodes qu'a la section (b), mais en remplacant © par 5 rpm = 0,524 
rad/s, done v = 0,0524 m/s, on peut trouver Feq pour cette condition : 
Feq = 1601,28 N (L.11) 
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6. Etude de resistance des materiaux pour chaque mode 
Chaque mode de defaillance mentionne au Tableau L.2 entraine le bris du dispositif d'arret 
d'urgence mecanique. Tel que mentionne dans le rapport d'analyse de risque de l'appareil de 
mesure de rigidite du genou, le bris du dispositif pourrait impliquer une gravite 
catastrophique. C'est pourquoi la gravite de chaque defaillance mentionnee au Tableau L.2 est 
equivalente. Une analyse de criticite telle que celle presentee dans le rapport d'analyse de 
risque de l'appareil de mesure de rigidite du genou n'est done pas pertinente. 
A l'aide d'une etude de resistance des materiaux pour les modes numerates au Tableau L.2, 
on peut determiner si les modes de defaillance mentionnes sont possibles en prenant en 
compte les capacites limites du moteur calculees a la section precedente. Une amelioration de 
la conception du dispositif pourra etre faite grace aux conclusions de cette analyse. 
Les modes de d6faillance de bris des vis par la fatigue ne sont pas consider6es dans cette 
analyse puisqu'il est indique dans le protocole d'utilisation que chaque vis associee au 
dispositif d'arret d'urgence mecanique devra etre remplacee s'il y a un impact imprevu entre 
la plaque tournante et un des patins. 
6.1. Bris des vis du rail de fixation des patins, en cisaillement 
Le rail de fixation des patins (voir Figure L.l et Figure L.2) est encre dans le boitier du 
moteur par 8 vis. Si la plaque tournante entre en contact avec un des patins d'arret, la charge 
est transmise au rail. Les vis sont done soumises a une contrainte de cisaillement si le rail 
bouge. Determinons premierement a quelle force Fmin le rail bougera. 
Fa, = 1601,28 N (L.12) 
•^min = ' 'NMAcier-Al ' (L. 13) 
• FN est la force normale entre le boitier du moteur et le rail. La force FN est causee par 
le serrage des vis ancrant le rail au boitier. La tension dans une vis apres 1'avoir serree 
est calculee a 1'Annexe LI. Pour une vis M6 de grade 5.8 (grade minimum a utiliser 
selon le protocole d'utilisation de l'appareil), la tension dans la vis est de 4346,1 N. 
Vu qu'on a 8 vis, celles-ci fournissent done une force normale du rail sur le boitier de 
(4346,1 N) (8) = 34768,8 N. 
• UAcier-Ai, le coefficient de friction statique entre l'acier (boitier) et 1'aluminium (rail), = 
0.61. 
Selon l'equation (L.13), la force minimale pour faire bouger le rail par rapport au boitier serait 
de 
^ n = FsMACer-A, = (34768,8tf)(0,61) = 21209AT, (L.14) 
ce qui est beaucoup plus grand que la valeur de force produite par 1'impact de la plaque 
tournante sur le patin. Le rail ne bougera done pas s'il y a impact de la plaque tournante avec 
un patin d'arret d'urgence. Le cas n'est done pas a risque si les vis sont bien serrees. 
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La prochaine etape est d'analyser ce qui arriverait si les vis n'etaient pas serrees 
convenablement, et que du mouvement etait permis entre le rail et le boitier du moteur. Selon 
la specification de contrainte ultime en cisaillement d'une vis M6 de grade 5.8 (grade 
minimum recommande) (voir Annexe LI), on peut trouver la force maximale qui peut etre 




On trouve done 
F „ = (r)(Ar) = (3\2MPa)(20,lmm2) = 6271.2JV, (L.16) 
et vu qu'on a 8 vis, 
(6271,2AT)(8) = 50169,6iV , (L.17) 
ce qui est encore une fois beaucoup plus eleve que la force maximale potentielle calculee 
precedemment. C'est done certain que les vis ne briseront pas en cisaillement. II est important 
de preciser que si des vis de grade superieur, disons 12,9 par exemple, sont utilisees, la force 
maximale devient 117705 N. Cette utilisation est encore plus securitaire (facteur de securite 
plus eleve) et est done recommandee. 
6.2. Bris en portance de la plaque tournante 
Une etude par elements finis a ete effectuee a l'aide du logiciel ANSYS™. L'assemblage 
analyse comprend la plaque tournante ainsi que ses 4 vis d'ancrage (Figure L.3). Le cylindre 
en gris represente a la Figure L.3 est la seule composante fixe. Les contraintes d'entree au 
modele sont une force de contact de 9000 N a l'endroit ou la plaque tournante entre en contact 
avec le patin d'arret, et la pretension des vis (voir la valeur de initial tightening strength en 
annexe pour la vis M8, grade 12.9). Une valeur de 9000 N a ete choisie a la suite des calculs 
montres a la section 5. Ce 9000 N correspond au pire cas, soit le cas ou il y a impact resultant 
d'une erreur de reglage de la position et/ou de la vitesse du moteur de sorte que la plaque 
tournante entre en contact avec le patin a la vitesse maximale du moteur (250 rpm). 
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contact 
Figure L.3 Assemblage pour 1'analyse par elements finis de la plaque tournante et des vis. 
Equivalent (von-Msw) stress 
0.00 35.00 70.00 (mm) 
0 *-
17.50 52.50 
Figure L.4 Contraintes Von-Mises dans la plaque tournante pour Fcontact de 9000 N. 
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On remarque d'apres 1'analyse par elements finis a la Figure L.4, que la contrainte maximale 
sur la plaque est au niveau du point de contact avec le patin. Ceci etait previsible puisque la 
force appliquee est ponctuelle (en fait deux forces ponctuelles de 4500 N chacune ont ete 
appliquees a l'aide de ANSYS™). En realite, la charge sur la plaque serait distribute, done les 
vraies contraintes maximales au point de contact seraient moins grandes. Le point de contact 
avec le patin n'est cependant pas un endroit a risque de portance due a la geometrie de la 
plaque. 
La deuxieme contrainte la plus elevee est autour des trous de vis. Cette contrainte aussi etait 
previsible puisque la plaque est en compression a cet endroit du a la compression des vis sur 
la surface de la plaque. Cette contrainte n'est pas dangereuse. 
La contrainte qui nous interesse est celle de 326,11 MPa situee a l'arrondi. Puisque la 
contrainte ultime en tension de 1'aluminium 6061-T6 est de 310 MPa, la plaque pourrait 
atteindre la limite du materiel lorsqu'une charge de 9000N y est imposee. Une revision de la 
conception de la plaque est done requise. Un plus grand rayon de courbure de rarrondi 
reduira les contraintes. Cette action corrective est mentionnee plus loin. 
6.3. Deformation de la plaque tournante 
La deformation de la plaque dans le cas d'une Fcontact de 9000 N est montree a la Figure L.5. 
Une deformation de 0,1 mm n'influencera pas l'efficacite du dispositif d'arret d'urgence 










0.00 35.00 70.00 (mm) 
17.50 52.50 
Figure L.5 Deformation de la plaque tournante apres 1'application d'une force de 9000N. 
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6.4. Bris des vis d'ancrage de la plaque tournante en cisaillement 
H y aura cisaillement dans les vis seulement s'il y a d'abord du mouvement entre la plaque 
tournante et la cellule de couple. La tension dans les quatre vis encrant la plaque tournante 
fournit une force normale entre la plaque et la cellule de couple. Cette force normale est 
equivalente a quatre fois la force initiale de tension dans les vis (considerons une vis de grade 
5.8), soit environ (11265,5N)(4) = 45062 N (approximation a la baisse, selon les donnees 
presentees a 1'Annexe LI). 
Afin de determiner la force F minimale qui causerait un glissement a la surface entre la cellule 
de couple et la plaque tournante, on utilise l'6quation suivante : 
F** = FsMAckr-M = (45062A0(0,61) = 27487,827V. (L.18) 
Puisque la force de chargement maximale qui resulte du contact entre la plaque tournante et le 
patin ne depassera pas 27487 N selon les calculs de la section 5, on peut conclure que le bris 
des quatre vis d'ancrage de la plaque tournante en cisaillement n'est pas un cas a risque. 
La prochaine etape est d'analyser ce qui arriverait si les vis n'etaient pas senses 
convenablement, et que du mouvement etait permis entre la plaque et la cellule de couple. 
Selon la specification de contrainte ultime en cisaillement d'une vis M8 de grade 5.8 
(minimum) (voir 1'Annexe LI), on peut trouver la force maximale qui peut etre appliquee a 
une vis pour que celle-ci brise en cisaillement selon 1'equation : 
T =
 F<™/. . (L.19) 
/ At 
On trouve done 
F m = (T)(At) = (3 \2MPa)(36,6\mm2) = 11522,327V, (L.20) 
et vuqu'on a 4 vis, 
(11522,32A0(4) = 45689,37V, (L.21) 
ce qui est plus eleve que la force maximale potentielle calculee precedemment. On est done 
certain que les vis ne briseront pas en cisaillement. Si des vis de grade superieur, disons 12,9, 
sont utilisees, la force maximale devient 53597 N. Cette utilisation est encore plus securitaire 
(facteur de securite plus eleve) et est done recommandee. 
6.5. Glissement d'un patin d'arret d'urgence 
Ce qui retient les patins d'arret d'urgence e'est la friction entre le dessous des patins et le rail 
de fixation des patins. La friction est causee par deux visses qui serrent la paroi superieure du 
rail entre la surface inferieure du patin et des T-Nut (voir la Figure L.6). 
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Patind'arret 'N 
VisM8 
T-Nut Paroi superieure du rail 
Figure L.6 Patin d' arret d' urgence. 
Pour trouver FN, on considere d'abord la tension initiale dans une vis M8 (disons de grade 5.8 
minimum). Selon 1'Annexe LI, la tension initiale dans une telle vis est d'environ 11265,5N 
(approximation a la baisse). Vu qu'il y a deux vis, la force normale du patin sur le rail est de 
(11265,5 N) (2) = 22531 N. Aussi, un facteur de 2 est inclu puisqu'il y a deux surfaces de 
frottement. Considerant que le coefficient de friction statique UAI-AI n'est pas plus bas que 1,0, 
on trouve : 
F™=XjUA :(22531)(l,0)(2) = 45062tf, (L.22) 
Ce qui est plus eleve que la force maximale appliquee au patin par la plaque tournante. On est 
done certain que les patins ne glisseront pas si les vis qui les supportent sont bien serrees. Ce 
dernier detail est inclus dans le protocole d'utilisation de l'appareil. 
6.6. Tableau du facteur de securite associe a chaque cas 
D'apres le Tableau L.3, toutes les composantes du dispositif d'arret d'urgence resisteront a un 
impact de 9000 N entre la plaque tournante et un des patins d'arret cause une charge de 9000 
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7. Actions correctives reliees a chaque mode de defaillance 
D'apres 1'analyse presentee pour chaque mode de defaillance, la seule action corrective 
constitue 1'amelioration de la conception de la plaque tournante. En effet, un plus grand rayon 
de courbure est requis a l'arrondi afin de mieux distribuer la charge pour diminuer les 
contraintes a cet endroit. Ceci sera fait en sablant le rayon. 
A part pour cette correction mineure, 1'etude de resistance des materiaux pour chaque mode a 
permis de determiner que le concept du dispositif etudie satisfait aux charges maximales 
potentiellement imposees au systeme. II n'y a done aucune autre action corrective a 
entreprendre a part les specifications deja etablies dans le protocole d'utilisation de l'appareil 
(entretien des composantes par exemple). Tel que decrit dans la section 5, il a ete determine 
qu'un test dynamique aux capacites maximales du moteur sera execute sur le systeme afin de 
verifier le resultat de force maximale appliquee sur le patin par la plaque tournante lors d'un 
impact. 
H est important de souligner que le dispositif d'arret d'urgence sera efficace seulement si les 
bonnes pieces sont utilisees, que l'appareil est bien entretenu, et que le protocole d'utilisation 
de l'appareil est suivi. Les caracteristiques des pieces (dimensions, materiaux) sont indues 
dans le protocole d'utilisation de l'appareil de mesure de rigidite du genou, et certaines 
caracteristiques et proprietes des materiaux sont inclus dans le present rapport a 1'Annexe LI. 
m 
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ANNEXE LI : CARACTERISTIQUES ET DIMENSIONS DES 
COMPOSANTES 
Plaque tournante: 
• Materiel: Aluminium 6061-T6 
o Ultimate tensile strength = 310 MPa (source : www.matweb.com) 
Vis d'ancrage du rail de fixation despatins (x8): 
• Vis M6 (metric flat socket-cap screw), 
o grade 5.8 (grades superieurs peuvent aussi etre utilises): 
• Proof Strength (Sp) = 380 MPa [Juvinall etal, 2000] 
• Tensile stress area (At) = 20,1 mm2 [Juvinall et al, 2000] 
• Initial tensile load (Fi) = 
• 4829 N (source: http://www.tribology-abc.com/), et apres 
serrage initial: (4829 N)(0,9) = 4346.1 N. 
• 0.9SpA, =(0.9)(380MPa)(20,lmm2) = 6874,2Ar (Juvinall 
(2000), et apres serrage initial: (6874.2 N)(0,9) = 6186,8 N. 
• Ultimate shear strength = (0,6)(Ultimate tensile strength) = 
(0,6)(520MPa) = 312 MPa [Juvinall etal, 2000]. 
Vis d'ancrage de la plaque tournante (x4) : 
• Vis M8 (metric socket-cap screw), 
o grade 12.9: 
• Proof Strength (Sp) = 970 MPa (Juvinall (2002)) 
• Tensile stress area (At) = 36,6 mm2 (Juvinall (2002)) 
• Initial tensile load (Fj) = 
• 23720 N (source: http://www.tribology-abc.com/), et apres 
serrage initial: (23720 N)(0,9) = 21348 N. 
• 0.9Sp A = (0,9)(910MPa)(36,6mm2) = 31951,8/V (Juvinall 
(2002)), et apres serrage initial: (31951,8 N)(0,9) = 28756,6 N. 
• Ultimate shear strength = (0,6)(Ultimate tensile strength) = 
(0,6)(1220MPa) = 732 MPa [Juvinall et al., 2000]. 
Vis d'ancrage despatins d'arret (x2parpatin) : 
• Vis M8 (metric socket-cap screw), 
o grade 5.8 (grades superieurs peuvent aussi etre utilises): 
• Proof Strength (Sp) = 3 8 0 MPa [Juvinall et al., 2000]. 
• Tensile stress area (At) = 36,6 mm2 [Juvinall et al, 2000]. 
• Initial tensile load (Fi) = 
• 14139 N (source: http://www.tribology-abc.com/), et apres 
serrage initial: (14139 N)(0,9) = 12725,1 N. 
• 0.9SpA, = (0,9)(380M/>a)(36,6mm2) = 12517,2/V [Juvinall et 
al, 2000], et apres serrage initial: (12517,2 N)(0,9) = 11265,5 
N. 
• Ultimate shear strength = (0.6)(Ultimate tensile strength) = 
(0,6)(520MPa) = 312 MPa [Juvinall et al, 2000]. 
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ANNEXE L2 : CALCULS D'INERTIE DES COMPOSANTES 
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ANNEXE M : AFFICHE PUBLICITAIRE 
RECHERCHE DE CANDIDAT(e)s 
pour participer a une etude qui vise a determiner le role des fascias dans la 
biomecanique multi-articulaire 
Le groupe de recherche du departement de genie mecanique sur la Performance et la Securite 
humaine de l'Universite de Sherbrooke (PERSEUS) est a la recherche de candidats exempts 
de problemes medicaux au niveau du dos, du cou et du genou droit pour participer a une 6tude 
visant a determiner le role des fascias dans la biomecanique multi-articulaire. 
Nous avons besoin de 2 heures de votre temps. Les tests se derouleront au departement de 
genie mecanique de l'Universit6 de Sherbrooke. 
Pour votre contribution, vous recevrez une compensation de 10$/heure, payee sur place. 
Voici les dix (10) plages horaires disponibles : 
Mardi31 juillet 
Mercredi 1 aout 
Jeudi 2 aout 
Vendredi 3 aout 
Lundi 6 aout 
Mardi 7 aout 
9h00al lh00 
9h00 a 1lhOO 








Si cette experience vous interesse, s'il vous plait communiquer avec moi a l'adresse suivante 
matthieu.trudeau@ushebrooke.ca, ou appeler au 819-821-8000, ext. 62806 (jour) ou au 819-
562-3299 (soir). 
Nous vous rappelons qu'aucune experience prealable n'est necessaire a ce test, sinon de 
n'avoir aucun probleme medical au dos, au cou et au genou droit. De plus, les participants 
doivent avoir entre 18 et 60 ans et etre non-obeses. 
S'il advenait, a la derniere minute que vous ne puissiez respecter votre engagement, nous 
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ANNEXEN VALIDATION DE L'APPAREIL DE MESURE DE 
RIGIDITE DU GENOU 
Tel que decrit a la section 6.3, la validation de l'instrument a ete faite en mesurant le 
coefficient de rigidite d'un ressort et en comparant la valeur trouvee a une valeur de reference 
determinee a l'aide d'un dynamometre. Les etapes de la validation sont decrites ici-bas. 
Celles-ci sont accompagnees d'un resultat typique. 
1. Determination du coefficient de rigidite d'un ressort a l'aide d'un dynamometre 
(Figure N.l) en effectuant un echelonnage. 
a. La force a €t€ mesuree pour differentes valeurs de deformation du ressort de 
facon a pouvoir tracer une courbe de la force (N) en fonction de la deformation 
(mm) du ressort. La pente de cette courbe etait lineaire et sa valeur representait 
le coefficient de rigidite du ressort. 
b. L'etape la a ete repetee 3 fois afin d'assurer la reproductibilite des resultats. 
La moyenne des trois mesures de coefficient de rigidite du ressort a ete prise 
comme etant la valeur de reference. Cette valeur a ete determinee a 0.732 ± 
0.006 N/mm. 
Figure N.l Determination du coefficient de rigidite a l'aide d'un dynamometre. 
2. Mesure du couple cause par la deformation du ressort a l'aide de l'appareil de mesure 
de rigidite du genou. 
a. Une serie de 5 repetitions a et6 executee pour un deplacement angulaire 
restraint. De cette facon, le couple cause par la deformation du ressort a pu etre 
mesure. Le montage est presente a la Figure N.2. L'etendue du mouvement 
etait minimale parce que la force due au ressort devait etre le plus possible 
perpendiculaire a la tige a laquelle il etait attache. De plus, l'orthese utilisee 
lors des experimentations etait installee sur la tige afin d'augmenter l'inertie 
pour que le moteur n'entre pas en instabilite. 
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Figure N.2 Montage de la validation. 
b. Mesure du couple cause par le deplacement de 1'orthese seule (meme 
deplacement qu'en 2a). 
c. Puisqu'on connait la distance a laquelle le ressort est attache, les couples 
mesures en 2a et 2b sont traduits a des niveaux de force appliquee au ressort 
selon l'equation 
p=yh. (N.i) 
d. De plus, la deformation lineaire du ressort a pu etre evaluee a l'aide de 
l'equation (N.2). Une courbe de force selon la deformation peut alors etre 
tracee, tel que celle presentee a la Figure N.3. 
Ax = (h) sin(A0). (N.2) 
e. En faisant la soustraction de la courbe mesuree en 2b a la courbe mesuree en 
2a, la courbe resultante represente la force imposed au ressort selon sa 
deformation, sans inclure le moment cause par le poids de la tige et de 
l'orthese. Le coefficient de rigidite est la pente de cette droite, qui a ete 
determinee a l'aide de l'option « Basic Fitting » disponible dans MATLAB. 
Tel que montre a la Figure N.3, le coefficient de rigidite du ressort mesure a 
l'aide de l'appareil de mesure de rigidite du genou est de 0,728 N/rara. Cette 
valeur represente une erreur de moins que 1% relative a la valeur de reference 













Force (N) vs. deformation du ressort (mm) 
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Figure N.3 La force (N) vs. la deformation (mm) resultante du ressort. 
f. Les etapes 2a a 2e ont ete repetees plusieurs fois afin de d'assurer l'exactitude 
des mesures. 
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ANNEXE O : RESULT ATS DE L'ANOV A 
Comparaison de la valeur de rigidite entre les conditions 
1) Avec toutes les repetitions : 
The Mixed Procedure 
Model information 
Data set WORK.LECTURE 
Dependent variable k2 
Covariance Structure variance Components 
Estimation Method REML 
Residual variance Method profile 
Fixed Effects SE Method Model-Based 
Degrees of Freedom Method Containment 
Class Level information 
class Levels values 
sujet 12 1 2.3 4 5 6 7 8 9 10 11 12 
Config 4 1 2 3 4 
Serie 5 1 2 3 4 5 
Dimensions 
Covariance Parameters 4 
Columns in X 5 
Columns in Z 300 
Subjects 1 
Max Obs Per Subject 1200 
Number of Observations 
Number of Observations Read 1200 
Number of Observations Used 1185 
Number of Observations Not used 15 
convergence criteria met. 
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The Mixed Procedure 
Covariance Parameter Estimates 
Cov Parm Estimate 
su ie t 246.48 
su jet*Conf ig 56.7085 
Ser ie(su je t*Conf ig) 11.6472 
Residual 47.4759 
F i t S t a t i s t i c s 
-2 Res Log L ikel ihood 8267.8 
AIC (smaller i s be t te r ) 8275.8 
AICC (smaller i s be t te r ) 8275.8 
BIC (smaller i s be t te r ) 8277.7 
Type 3 Tests of Fixed Ef fects 
E f f e c t 







F v a l u e 
1.43 
Pr > F 
0 .2512 
Least Squares Means 
E f f e c t 
C o n f i g 
C o n f i g 
C o n f i g 
C o n f i g 


























p r > | t | 




Ef fec t Config 
Config 
Confi g 


































- 0 . 3 5 
- 0 . 3 9 
- 1 . 9 0 
- 0 . 0 4 
-1 .5 5 
- 1 . 5 1 








2) Sans les repetitions 1 et 5 de chaque serie : 
The Mixed Procedure 





Residual variance Method 
Fixed Effects SE Method 









su je t 
Config 
Serie 
Repet i t ion 






1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 11 12 
1 2 3 4 
1 2 3 4 5 
2 3 4 
Dimensions 
Covariance Parameters 
Columns in X 
Columns in Z 
Subjects 






Number o f Observations 
Number of observations Read 720 
Number o f observations Used 711 
Number o f Observations Not Used 9 
Convergence c r i t e r i a met. 
Covariance Parameter Estimates 
Cov Parm Estimate 
su je t 240.71 
su jet*Conf ig 55.2103 
Ser ie(su je t *Conf ig) 14.5426 
Residual 37.7415 
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The Mixed Procedure 
F i t s t a t i s t i c s 
-2 Res Log L ikel ihood 4909.7 
AIC (smaller i s be t te r ) 4917.7 
AICC (smaller i s be t te r ) 4917.8 
BIC (smaller i s be t te r ) 4919.7 











pr > F 
0.2445 






































Confi g 1 
Confi g 1 
Confi g 1 
Confi g 2 
Config 2 
Config 3 












































3) Sans la plus faible et la plus forte repetition de chaque serie : 
The Mixed procedure 





Residual Variance Method 
Fixed Effects SE Method 









su je t 
Config 
Serie 
Class Level in format ion 
Levels values 
12 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 11 12 
4 1 2 3 4 
5 1 2 3 4 5 
Dimensions 
Covariance Parameters 
columns in x 
Columns in Z 
Subjects 






Number o f Observations 
Number o f Observations Read 720 
Number o f Observations used 711 
Number of Observations Not used 9 
Convergence c r i t e r i a met. 
Covariance Parameter Estimates 
Cov Parm Estimate 
su je t 246.04 
su jet*Conf ig 56.9856 
ser ie (su je t *Conf ig ) 15.7458 
Residual 13.7702 
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The Mixed Procedure 
F i t S t a t i s t i c s 
-2 Res Log Likel ihood 4377.8 
AIC (smaller i s be t te r ) 4385.8 
AICC (smaller i s be t te r ) 4385.9 
BIC (smaller i s be t te r ) 4387.8 











pr > F 
0.2805 
Least Squares Means 































































































4) Effet du sexe, de l'age et de la souplesse sur les valeurs de rigidite 






Residual Variance Method 
Fixed Effects SE Method 




















1 2 3 4 5 6 7 
1 2 3 4 
1 2 3 4 5 
8 9 10 11 12 
Dimensions 
Covariance Parameters 
Columns in x 
Columns in z 
Subjects 






Number of Observations 
Number of Observations Read 1200 
Number of Observations used 1185 
Number of Observations Not used 15 
Convergence criteria met. 
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The Mixed Procedure 
Covariance Parameter Estimates 
Cov Parm Estimate 
suiet(sexe) 152.19 
suiet*Conf ig(sexe) 60.9823 
Seri(sexe*suje*Conf) 11.6461 
Residual 47.4760 
F i t S t a t i s t i c s 
-2 Res Log L ikel ihood 8236.3 
A I C (smaller i s be t te r ) 8244.3 
A ICC (smaller i s be t te r ) 8244.4 
BIC (smal ler i s be t te r ) 8246.3 
Type 3 Tests of Fixed Ef fects 












































































Pr > |t| 
0.0002 
<.0001 
<.0001 
<.0001 
<.0001 
<.0001 
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